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Disertační práce se zabývá problematikou zpracování energie z alternativních 
zdrojů pomocí tzv. "Energy harvestingu". Řeší aktuální problém s napájením 
autonomních senzorických sítí, kdy u těžko dostupných zařízení nelze provádět výměnu 
primárního napájecího zdroje. V takových případech je třeba získávat energii z vnějších 
zdrojů, např. tepla, světla, pohybu apod. Navrhované řešení nachází uplatnění 
především v oblasti medicínských aplikací, zvláště u implantovaných zařízení 
(kochleární implantáty, kardiostimulátory, inzulinové pumpy atd.), ale také u systémů 
pro dlouhodobé monitorování zdravotního stavu pacienta. 
V práci byl zpracován aktuální stav problematiky nízkopříkonových senzorických 
systémů a přehled aktuálních možností alternativního napájení v souvislosti s těmito 
systémy. Z rešerše vyplynulo, že současné senzorické systémy jsou téměř připraveny 
pro implementaci malovýkonových zdrojů čerpajících energii z okolního prostředí 
("Energy harvesting" zdrojů). Ty jsou vyvíjeny mnoha zahraničními vědeckými týmy, 
avšak existuje pouze několik variant zapojení následných obvodů pro efektivní čerpání, 
uchování a zpracování energie z těchto zdrojů, což nabízí široký prostor pro další 
možný výzkum. 
Problematika redistribuce energie z malovýkonových generátorů je v práci řešena 
na komplexní úrovni. Pro tyto účely byl vypracován a diskutován nový simulační model 
vybraného rozsáhlého senzorického systému (plně implantovatelné umělé kochley) 
v prostředí SPICE. S jeho využitím bylo navrženo několik nových přístupů pro řešení 
napájení (především technika protlačení náboje, tzv. "Charge Push-Through"), 
které jsou aplikovatelné na většinu obecných typů senzorických systémů. Díky tomu 
bude v budoucnu umožněna praktická realizace senzorických systémů využívajících 
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Dissertation thesis is focused on using alternative energy sources called energy 
harvesting. This thesis offers a solution to problems with autonomous powering 
of sensor networks if primary power source recovery is impossible. In these cases, 
energy of the external power (e.g. temperature, light, motion) should be used. Proposed 
solution should be especially used in the field of medical applications (e.g. cochlear 
implants, pacemakers, insulin pumps). Long time monitoring of the personal health 
status is also possible when employing automated sensor systems. 
In this work, there is state of art review relating to the low power energy sources 
for an alternative powering of sensor systems. It was observed that existing systems 
are almost prepared for the implementation of energy harvesting power sources. 
The energy harvesting power sources have been developed by numerous researcher 
teams around the world, but there are only a few variants of power management circuits 
for effective energy gaining, storing and using. This area has a huge potential 
for the next research. 
The issues regarding to the distribution of gained energy are solved 
on the complex level in the thesis.  For these purposes, a new simulation model 
of the whole system (fully implantable artificial cochlea) including its subcircuits 
was developed in the SPICE environment. It connects independent subcircuits into 
a single comprehensive model. Using this model, a few novel principles for energy 
distribution (e.g. Charge Push-Through technique) was developed. In the near future, 
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Věda nemůže předcházet myšlení 
 
 Jules Verne 
 1828 - 1905 
 
1 Úvod 
Díky rapidnímu rozvoji senzorických systémů, které mají být plně autonomní, 
je stále více aktuální téma řízení spotřeby elektrické energie a rozvoj možných způsobů 
jejího získávání. Opomineme-li řešení problému bezúdržbovosti napájení formou 
snižování spotřeby zařízení při používání stále stejných bateriových, 
nebo akumulátorových zdrojů (řešení ze strany systému), které se již delší dobu 
praktikuje, pak je třeba se zaměřit na vývoj nových zdrojů a optimální využití jejich 
potenciálu (řešení ze strany napájení). Je-li problém řešen ze strany napájení, 
pak lze postupovat směrem vývoje zdrojů elektrické energie s malými rozměry 
a dlouhou životností, zvyšováním kapacity akumulátorů nebo průběžného získávání 
energie z externích zdrojů. To vše při zachování, nebo lépe zmenšování rozměrů 
současných zdrojů. Díky aktuálnímu technickému vývoji se stále více ukazuje, 
že v případě extrémně nízkopříkonových systémů je třeba oba dva přístupy skloubit 
a optimalizovat jak napájecí obvody, tak i cílový systém najednou. 
Tato práce se zabývá posledním zmiňovaným řešením, a sice komplexní 
optimalizací spotřeby systému včetně získávání energie z externích zdrojů, pomocí 
tzv. „energy harvesting“, resp. „energy scavenging“ technik. Tento problém však není 
možné řešit zcela obecně, vzhledem k značně rozdílným přístupům a požadavkům 
kladeným na odlišné druhy systémů. Proto je práce zaměřena především na miniaturní 
senzorické systémy, ve kterých lze maximálně využít potenciál nízkopříkonových 
generátorů pro zajištění energetické nezávislosti celého systému. 
V rámci tohoto tématu již existuje řada článků a prací zabývajících se vývojem 
nových malovýkonových zdrojů, což svědčí i o aktuálnosti dané problematiky, avšak 
v dostupné literatuře není dostatečně řešena otázka efektivního ukládání, distribuce 
a využití takto získané energie. Při praktické realizaci se pak často ukazuje, že zdroje 
schopné pojmout a uchovat malé množství dodávané energie nejsou schopné 
ji v dostatečné míře poskytnout nadřazenému systému. Řešení tohoto problému je proto 
hlavním tématem disertační práce. 
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Kde není poznání minulosti, nemůže být vize budoucnosti… 
 
 Rafael Sabatiny 
 1875 - 1950 
 
2 Současný stav problematiky  
V dnešním světě hrají senzorické systémy jako takové nemalou roli a lze je najít 
na každém kroku. Plní úlohu prvního, nezastupitelného článku řetězce přenosu 
informací z okolního prostředí k běžným uživatelům, odborným pracovníkům, 
ale i k automatizovaným pracovištím a řídícím centrálám. Informovanost a provázanost 
systémů sdílejících informace hraje (a v budoucnu bude stále více plnit) jedinečnou 
úlohu. Proto je neustále navyšován objem dat získávaných pomocí různorodých měření. 
Takto obrovské množství dat nelze manuálně odečítat, a právě proto jsou senzorické 
systémy a senzorové sítě aktuálním a v současné době velmi často diskutovaným 
tématem [1][2][3][4], kterému se ze zmíněných důvodů věnuje i tato práce. 
2.1 Konvenční senzorické systémy 
Současné senzorické systémy slouží pro převod jak elektrických, tak především 
neelektrických veličin na veličinu elektrickou, která je poté zpracována do vhodné 
datové formy a sdílena v globálním měřítku. Sdílení dat dnes již není omezeno pevným 
připojením, ale nabízí volnost a variabilitu komunikace všudypřítomnými bezdrátovými 
sítěmi. Bezdrátové senzory a senzorové sítě [4] jsou tak stále častěji implementovány 
do nejrůznějších oblastí, ať už jde o chytré budovy [5], průmyslovou automatizaci [6], 
autentizační systémy [7], biomedicínské implantáty [8] nebo mnoho dalších odvětví. 
Stále častěji dochází také k přesunu zájmu z vědecké a průmyslové oblasti 
k personálním systémům cíleným na běžné uživatele. Nezávisle na místě použití 
a cílové skupině vykazují senzorické systémy některé specifické rysy, které je odlišují 
od ostatních elektronických systémů a ovlivňují jejich klíčové vlastnosti a požadavky. 
Mezi tyto specifické rysy lze zařadit především: 
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 nezávislé měření různých druhů veličin, 
 přenos získaných informací k centrálnímu sběrnému bodu a komunikace 
senzorů v síti (často bezdrátové síti stromové či hvězdicové topologie), 
 automatická činnost senzorů bez administrace uživatelem (mimo 
samotné odečítání hodnot a případné jednorázové nastavení při instalaci), 
 vysoké nároky na dlouhou životnost bez zásahu obsluhy, 
 malé rozměry a snadná instalace, 
 zvyšování přesnosti měření a spolehlivosti systémů (závislé 
na požadavcích a použitých typech senzorů), 
 mechanická a chemická odolnost, biokompatibilita nebo případné jiné 
specifické požadavky (závislé na aplikaci). 
V souvislosti s výše uvedenými parametry lze v rozvoji senzorických systémů 
pozorovat několik vývojových trendů a s nimi spojených problémů, na jejichž řešení 
je v tuzemsku i zahraničí soustředěno nemalé úsilí. Mezi tyto trendy patří zejména: 
 neustálá miniaturizace rozměrů, 
 maximalizace uživatelské přívětivosti, 
 nízkopříkonový design a extrémní snižování spotřeby měřicích systémů, 
 vývoj nových obvodových principů pro řízení spotřeby, 
 prodlužování výdrže baterií, jejich zmenšování, výzkum alternativních 
zdrojů elektrické energie a s tím souvisejících nových typů generátorů, 
 vývoj nových druhů zásobníků energie (chemických a elektrických). 
Z uvedených vývojových trendů je jasně patrný posun senzorických systémů 
k miniaturnímu bezúdržbovému řešení samostatných automatických jednotek pro sběr 
dat a také blíže k tzv. „zero-power“ systémům (soběstačné, většinou bezdrátové 
systémy s nezávislým napájením neobsahující napájecí zdroj omezený jeho kapacitou 
či životností) [9]. Zavádění těchto senzorických systémů přináší řadu problémů s jejich 
napájením, které jsou řešeny jednak vhodnou optimalizací spotřeby, ale především 
vývojem alternativních metod získávání, zpracování a uchování energie, 
čemuž je věnováno i několik následujících kapitol a převážná část práce. 
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2.2 Metody optimalizace spotřeby obecného systému 
Snižování spotřeby elektronických systémů a metody její optimalizace jsou 
klíčovými nástroji pro zvýšení životnosti baterie, nebo jejího úplného nahrazení 
alternativními zdroji energie [10]. To vede sekundárně k dalšímu zmenšování 
rozměrů zařízení, kde baterie často tvoří jejich nejobjemnější část. Je třeba si uvědomit, 
že optimalizace spotřeby je komplexním problémem, který pro úspěšné odstranění nelze 
řešit po jednotlivých částech, ale musí být zkoumán ve všech souvislostech, tj. je třeba 
rozlišit druhy spotřeby, kde v systému vznikají a jakými technikami je nejlépe potlačit. 
2.2.1 Druhy spotřeby a jejich vlastnosti 
Spotřeba systému není jednotná a v základním dělení se dá rozlišovat podle 
okolností jejího vzniku. Tímto způsobem je možné ji klasifikovat do celkem 
tří kategorií [11], a to na spotřebu: 
 užitečnou, konající práci, svítící, vyhřívající, budící apod., 
 statickou, vyskytující se v zapnutém obvodu, a to i v klidovém stavu, 
 dynamickou, způsobenou především digitálními obvody v aktivním stavu. 
Užitečnou spotřebou rozumíme proudy realizující základní funkci systému, 
ať už se jedná o indikaci, buzení vnějších prvků nebo konání práce. Z hlediska 
optimalizace nelze užitečnou spotřebu nijak omezovat, je dána účelem zařízení 
a externím cílovým obvodem, resp. příjemcem energie. 
Statická spotřeba je tvořena zejména klidovými a svodovými proudy v obvodu 
a vlastní spotřebou jednotlivých dílčích bloků systému, například senzory [11]. Statická 
spotřeba je nejnižší možný klidový odběr systému v ustáleném stavu a měla by být 
snížena vhodným návrhem zařízení v průběhu jeho vývojové fáze. 
Dynamická spotřeba je závislá na aktuálním stavu systému ovlivněném 
jak vnitřními, tak vnějšími podněty. Bývá často spojována s digitálními (řídicími) 
obvody a jejich taktovacím kmitočtem [11]. Dynamická spotřeba je snižována 
až za provozu, patřičným omezením výkonu dílčích obvodů, kmitočtu oscilátorů 
a množství připojených periferií. Přestože ke snížení dynamické spotřeby dochází 
až za provozu, míra snížení je přímo závislá na vhodné volbě provozních parametrů 
zařízení a algoritmů dynamických optimalizačních procesů v průběhu návrhu systému. 
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2.2.2 Optimalizace spotřeby v průběhu návrhu 
Návrh systému s důrazem na napájení je klíčovým krokem k efektivní 
minimalizaci jeho celkového příkonu. Topologie a především klidové proudy určují 
minimální trvalou spotřebu zařízení, kterou následným dynamickým řízením spotřeby 
nelze dále snižovat. V současnosti se návrhy systémů ubírají směrem: 
 zvyšující se integrace, výrobou kombinovaných ASIC obvodů [12], 
 zjednodušováním zapojení a zmenšování počtu obvodových prvků, 
 vhodným návrhem pracovního bodu, především snižováním napájecího 
napětí, a tím i svodových proudů, 
 omezováním počtu použitých ztrátových odporových prvků a lineárních 
stabilizátorů v obvodu, 
 výběrem nízkoztrátových materiálů, například speciálních dielektrik 
a nekonvenčních technologií výroby jednotlivých komponent, 
 vhodnou volbou topologie digitálních obvodů, minimalizace počtu 
hradel, využití digitálních technologií s malým klidovým odběrem atd., 
 lokalizací digitálních buněk s nezávislými hodinovými signály, 
tzv. „clock managementem“ (blíže popsáno v kapitole 2.2.3). 
Výroba zákaznických, tzv. ASIC integrovaných obvodů, je v současnosti jedním 
z nejsilnějších nástrojů k minimalizaci spotřeby [12]. Integrací několika obvodových 
celků na malé ploše lze snížit jak napájecí napětí, tak klidové proudy a je možné 
zmenšit i počty redundantních prvků (např. napěťové a proudové reference, oscilátory 
apod.), které je možné využívat pro více dílčích obvodů najednou. Navíc lze 
v integrovaných obvodech díky dobrému souběhu [13] aplikovat principy, které za 
normálních podmínek nelze použít, a které by musely být nahrazeny složitější 
obvodovou strukturou (proudová zrcadla, poměrově přesné rezistorové sítě, apod.). 
V poslední době ale i integrace v podobě ASIC obvodů naráží na své 
technologické limity, a tak se stále častěji dostává do popředí optimalizace napájení 
pomocí zjednodušování zapojení. Na rozdíl od dobře známých a ověřených 
univerzálních postupů používaných hromadně při integraci, se v tomto případě 
přistupuje k individuálnímu řešení každého zapojení na míru jeho požadavkům. Tento 
způsob je podstatně náročnější na návrh, avšak umožňuje díky odstranění prvků 
zajišťujících univerzálnost dříve používaných obvodových bloků minimalizovat 
napájecí napětí a s tím související proudy. Tím je možné (na úkor univerzálnosti řešení 
a délky návrhové fáze) podstatně snížit nároky vyvíjeného zařízení. 
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2.2.3 Dynamické řízení spotřeby za provozu 
Dynamické řízení spotřeby umožňuje ve specifických případech, mezi které 
se řadí především senzorické systémy, snížit spotřebu režimem vhodného omezování 
výkonu a funkcí zařízení. Toho je možné dosáhnout: 
 snížením výpočetního výkonu řídicích obvodů, pokud není vyžadován, 
 dynamickou úpravou taktovacího kmitočtu hodinových signálů, 
 kompletním odpojováním dílčích obvodů, nepotřebných v daném čase, 
 zaváděním režimů spánku [14] a provoz zařízení jen po nejnutnější dobu. 
Snižování výkonu a kmitočtu analogových i digitálních bloků v době, kdy není 
třeba, má za úkol snížit dynamickou spotřebu. Ta je způsobena přechodovými ději 
a nabíjením parazitních kapacit při změně úrovní signálů, především digitálních [12]. 
Z těchto důvodů má většina moderních obvodů možnost rozdělení hodinového signálu 
k jednotlivým digitálním blokům a díky tomu i možnost dynamického řízení frekvence 
každého bloku zvlášť (viz např. obr. 1). Dnes už je standardem také celkové odpojování 
hodinového signálu v obvodových blocích a periferiích, které nejsou aktivní. Pokud 
má dojít k odpojení nejen periferií, ale celého řídícího obvodu systému včetně jeho jádra 
(např. v dlouhé prodlevě mezi krátkými měřeními), hovoří se o tzv. režimech spánku. 
Těch je mnoho druhů a liší se mírou omezení hodinového kmitočtu, spotřebou v nich 
a způsoby, kterými je možné uvést řídící obvod zpět do aktivního stavu [14]. 
 
Obr. 1 Ukázka reálné distribuce hodinových signálů v současných mikrokontrolérech  
(rodina MSP430xxx [15], výrobce Texas Instruments) 
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Z předcházejícího textu vyplývá, že nejnižší spotřeby lze dosáhnout jen snížením 
frekvence hodinového signálu digitálních obvodů. To ale neplatí ve všech případech. 
Nižší taktování jádra procesoru, případně použití typů obvodů s jednodušší instrukční 
sadou způsobí výrazný narůst doby potřebné pro provedení dílčího úkolu. Celkový 
příkon tak může být vlivem statické spotřeby systému, která bude aktivní po delší čas 
nutný na zpracování úkolu, vyšší než při použití výkonných mikrokontrolérů 
s vysokými taktovacími frekvencemi. Konkrétní volba kmitočtu i režimu jeho regulace 
musí být vždy optimalizována případ od případu dle konkrétních požadavků kladených 
na systém a není možné stanovit obecné pravidlo pro její určení [16]. Konkrétní příklad 
průměrné spotřeby různých typů obvodů s různým taktovacím kmitočtem pro provedení 
stejné operace uvádí pro srovnání tab. 1. 
Tab. 1 Srovnání ukázkových případů spotřeby různých architektur mikrokontrolérů při různých 


















0,032 160 5000,0 600 350 611 9168 
16 160 10,0 600 350 6200 186 
Lowpower 16bit 
0,032 62 1937,5 2 250 10 58 
16 62 3,9 2 250 4002 49 
ARM Cortex M4 
16 40 2,5 200 300 5000 38 
48 40 0,8 200 300 14600 37 
ARM7 200 38 0,2 60 450 90060 51 
Nejvýraznějšího snížení (úplné eliminace) spotřeby dynamickým řízením [16] 
je možné dosáhnout kompletním odpojováním dílčích podsystémů od napájení řídicím 
obvodem, nikoliv pouze omezením jejich taktovacího kmitočtu. 
2.2.4 Řízení spotřeby externími obvody na úrovni systému 
V předcházející kapitole 2.2.3 byla popsána problematika odpojování dílčích 
podsystémů od napájení řídícím mikrokontrolérem. V rámci celého systému je však 
výhodnější použít nadřazený externí obvod navržený tak, aby jeho vlastní spotřeba byla 
zanedbatelná (nevykonává žádné složité operace) a byl schopen řídit kromě spínání 
periferií i spínání samotného řídícího mikrokontroléru [17][18][19]. Často bývá takový 
obvod doplněn o datovou komunikaci schopnou probouzet mikrokontrolér z hlubokého 
režimu spánku, nebo synchronizovat s ním připojování periferních podsystémů. 
Složitější varianty těchto obvodů pak mohou být schopny i úprav velikostí napájecího 
napětí, impedančního přizpůsobení, apod. [20][21][22]. 
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Z hlediska součinnosti externího obvodu a řídicího obvodu (mikrokontroléru) 
rozeznáváme následující varianty: 
 řízení spotřeby celého systému externím obvodem, 
 řízení spotřeby interním mikrokontrolérem v rámci systému, 
 řízení externím obvodem v návaznosti na požadavky mikrokontroléru. 
V konfiguraci s nadřazeným externím obvodem (viz obr. 2, [17]) je cílovému 
systému poskytnuto napájení pouze v případě, že nastala událost definovaná při návrhu 
nadřazeného obvodu. To přináší výhodu v naprostém snížení spotřeby v době 
nečinnosti, avšak čas spuštění nelze nikdy zpětně ovlivnit potřebami cílového systému. 
 
Obr. 2 Znázornění řízení napájení s nadřazeným externím obvodem 
V případě interního řízení je cílový systém napájen v plné či omezené míře 
po celou dobu. Externí obvod se stará pouze o optimalizaci napájení. Snížení spotřeby 
je dosaženo řízením ze strany mikrokontroléru (viz obr. 3). V důsledku toho má cílový 
systém plně pod kontrolou svoji činnost a může být aktivován na základě vstupních 
podnětů téměř kdykoliv (např. přijetím bezdrátové komunikace, detekcí limitního stavu 
na některém senzoru apod.). Na druhou stranu se v tomto režimu, i přes vysoce 
efektivní režimy se spánku, nikdy nepodaří spotřebu zcela omezit. 
 
Obr. 3 Znázornění řízení napájení s nadřazeným cílovým systémem 
V kombinované variantě (viz obr. 4) řídí externí obvod spotřebu cílového 
systému, avšak vybrané důležité obvody (např. komunikační linka) mohou přes zpětný 
signál provést vynucenou aktivaci systému. Ve výsledku má tato hybridní varianta 
částečně nižší spotřebu se zachovanou možností probuzení externím signálem. 
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Obr. 4 Znázornění řízení napájení s nadřazeným externím obvodem a možností  
zpětné synchronizace z cílového systému 
2.3 Konvenční obvody pro řízení spotřeby 
Komerčně vyráběných obvodů pro řízení spotřeby pracujících na principech 
popsaných v kapitole 2.2.4 dnes existuje celá řada. Jejich použití je výhodné z hlediska 
velkého množství implementovaných funkcí a výrobcem optimalizované spotřeby 
v rámci jediného integrovaného obvodu. Obecně je možné tyto konvenční obvody podle 
jejich přístupu k cílovému systému rozdělit do dvou základních kategorií: 
 na obvody řídící pouze cílový systém (spotřebič), 
 obvody pro komplexní správu napájení (schopny optimalizovat svoji 
činnost dle aktuálního stavu a charakteru zdroje). 
2.3.1 Obvody pro řízení napájení spotřebiče 
Mezi tyto obvody se řadí jak jednoduché napájecí zdroje (lineární zdroje i spínané 
měniče), tak zejména obvody pro spínání a časování napájení, případně pro restartování 
cílového systému (napěťové supervizory, watchdogy apod.). Pomineme-li jednoduché 
časovače a spínací obvody, pak lze široké možnosti digitálního řízení napájení najít 
především u tzv. „Push button“ kontrolérů (např. STM660x [17] výrobce 
ST Microelectronics, viz obr. 5), „Smart on/off“ kontrolérů, apod. Ty jsou schopny řídit 
cílový systém na základě vnějších podnětů, uživatelských vstupů nebo i zpětné vazby 
ze systému samotného a to vše s minimální vlastní spotřebou. 
 
Obr. 5 Ukázka možností řízení cílového systému „Push button“ kontrolérem STM660x [17] 
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2.3.2 Obvody pro komplexní správu napájení 
Podstatně širší uplatnění a možnosti snižování spotřeby nabízejí obvody 
pro komplexní správu napájení. Jejich nejzákladnější varianty (tzv. obvody 
pro „Power-path management“) jsou schopny v reálném čase volit z více napájecích 
zdrojů dle jejich aktuálního stavu a nároků cílového systému. Nabízejí i doplňkové 
možnosti v podobě komunikace jak s cílovým systémem, tak s nadřazeným zdrojem 
energie, pokud zdroj tuto možnost nabízí (např. při napájení z USB rozhraní [20]). 
V případě použití akumulátorů nebo baterií mají implementované pojistky na jejich 
ochranu (především pro lithiové akumulátory) a často mají i možnost akumulátory 
ze zdroje automaticky dobíjet [20]. Pro krátkodobé překlenutí výpadku napájení 
disponují obvody připojením k externímu vysokokapacitnímu kondenzátoru [23]. 
 
Obr. 6 Příklad možné konfigurace obvodu pro komplexní správu napájení se specifickými 
obvodovými bloky uzpůsobenými pro napájení systému z generátoru střídavého napětí 
V neposlední řadě mohou zmíněné obvody poskytovat i doplňkové, aplikačně 
specifické možnosti (např. usměrňovače, spínané měniče napětí apod.). Na obr. 6 
jsou znázorněny některé z nich, v tomto případě pro umožnění napájení systému 
s využitím střídavého generátoru napětí.  
 
Obr. 7 Ukázka reálné vnitřní struktury sériově vyráběného obvodu LTC3107 [24] 
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Na trhu existuje značné množství obvodů s podobným vnitřním zapojením. 
Konkrétní typ takového obvodu je např. LTC3107 výrobce Linear Technology 
(viz obr. 7, [24]). Nejen tento konkrétní, ale všechny typy se zmíněnou konfigurací se 
specializují na potenciál jedné kategorie malovýkonových zdrojů využívajících vysoce 
perspektivní techniku napájení systémů s nízkou spotřebou, tzv. „Energy harvesting“. 
2.4 Energy harvesting jako možnost napájení systémů s extrémně 
nízkou spotřebou 
Energy harvesting (EH), v překladu doslova „sklízení energie“, je jednou ze dvou 
technik pro zpracování energie z okolního prostředí. Druhou využívanou technikou 
je pak méně známý energy scavenging. Jelikož se obě dvě techniky liší pouze 
ve způsobu vzniku a přenosu čerpané energie na straně hostitelského zdroje energie 
a způsobu jejího čerpání [10], bývají často v odborné literatuře nesprávně zaměňovány. 
 
Obr. 8 Blokové schéma přenosu energie v rámci energy harvesting a energy scavenging systémů 
Zatímco EH využívá energii ze známého, cíleně čerpaného hostitelského zdroje 
(vibrace kola automobilu [25], teplo z radiátorů [26] apod.), při energy scavengingu 
dochází k získávání energie náhodně generované okolím (odpadní energie) v prostředí, 
kde není znám její původ ani její bližší specifikace (viz obr. 8). Energy scavenging 
je využíván v místech, kde lze s určitou pravděpodobností očekávat přítomnost možné 
energie k čerpání (např. všudypřítomné elektromagnetické pozadí), ale sběr energie není 
cíleně orientován, a proto jsou i získané výkony o několik řádů nižší než u EH (proto 
bude dále v práci kladen důraz výlučně na EH systémy). Energie získaná pomocí 
EH [10] a její zpracování se v mnoha ohledech liší od běžného způsobu napájení 
konvenčních systémů. Vyznačuje se především: 
 extrémně malými přenášenými výkony a účinností přenosu (do 50 %), 
 časovou nestálostí, limitně až impulzním chováním, 
 výkonem rozloženým do dlouhých časových úseků, 
 čerpáním různorodých druhů energie. 
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Od vlastností přenášené energie se odvíjí i parametry, které musí vykazovat cílový 
systém, má-li být pomocí EH napájen (včetně obvodů pro řízení spotřeby): 
 energetická nenáročnost systému, 
 dlouhodobé střádání malého množství energie s krátkodobým využitím 
(malá vlastní spotřeba v klidovém režimu a nízké svodové proudy), 
 v kritických systémech vyžadujících stálou připravenost k uvedení 
do provozu (např. zdravotnické systémy), lze použít pouze v kombinaci 
s primárním energetickým zdrojem, 
 výběr druhu energie (případně kombinace více druhů) musí být 
proveden s ohledem na míru jejího zastoupení v okolním prostředí, 
 výběr principu čerpání energie (druhu malovýkonového generátoru) 
je závislý především na vybraném druhu energie a účinnosti převodu. 
Mnoho konvenčních elektronických systémů splňuje požadavek nízké energetické 
náročnosti, a proto se neustále rozšiřují i možnosti reálné aplikace EH 
a energy scavengingu. Výběr druhu čerpané energie včetně samotného principu čerpání 
je pak omezující pouze v případě, že v okolním prostředí není dostatek žádného druhu 
energie pro pokrytí energetických nároků napájeného systému. Výběr typu čerpané 
energie ovlivňuje pouze návrh elektronických obvodů systému, ale limitujícím faktorem 
použitelnosti není. Z nového pojetí napájení systémů, které jsou schopny využívat 
alternativní energii z okolního prostředí, pak vyplývají následující hlavní výhody: 
 prodloužená životnost primárního napájecího zdroje, 
 menší rozměry primárních napájecích zdrojů, a tím i celého systému, 
 prodloužení doby mezi servisními zásahy do zařízení. 
Získaná energie vždy bude jen z části odpadní (jinak nezužitkovanou energií 
náhodně vyzářenou hostitelským zdrojem) a větší část bude třeba získat zvýšeným 
výkonem hostitele, avšak hlavní výhodou je vždy prodloužená životnost primárního 
zdroje cílového systému, nebo jeho úplná eliminace. Díky jeho odstranění nebo 
zmenšení, dojde i k minimalizaci rozměrů celého zařízení, ale především k prodloužení 
doby mezi servisními zásahy (například výměnou baterií). Největší přínos má pak tento 
pokles nároků na údržbu zařízení u systémů s omezeným přístupem a u systémů 
s velkými nároky na očekávanou životnost. 
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2.4.1 Metody získávání energie z okolního prostředí 
Malovýkonové generátory a metody, které využívají pro získávání energie, 
jsou základním článkem přenosového řetězce systémů čerpající energii z hostitelského 
zdroje (EH) nebo okolí (energy scavenging)  [10]. Základními kritérii pro rozdělení 
a katalogizaci různých typů malovýkonových generátorů je specifikace hostitele a druhu 
zpracovávané energie (média). Hostitelé jsou obvykle rozdělováni do dvou základních 
kategorií – lidské tělo (tzv. human energy devices [1]) a ostatní zdroje (přírodní 
a umělé). Toto rozdělení vyplývá ze specifické funkce EH modulů umístěných na lidský 
nebo zvířecí organismus. 
Pro použití v rámci EH je vhodných cca 5 druhů médií [10]. Jedná 
se o elektromagnetické vlnění, světlo, teplotní gradient, kinetická energie (mechanické 
kmitání nebo proudění tekutin) a v neposlední řadě biochemické (chemické) zdroje 
energie. Většina médií může být využívána aktivně (např. třesením) nebo pasivně 
(např. vibracemi přidruženými k jinému pohybu). 
 
Obr. 9 Nákres možného uspořádání kombinovaného malovýkonového generátoru, který se skládá 
z pohybujícího se magnetu M kmitajícího rychlostí v kolem cívky L (generátor z kinetické energie) 
zavěšeného na pružině P potažené piezoelektrickým materiálem (generátor z deformace pružiny) 
Mimo pět zmíněných médií je zdaleka nejefektivnějším způsobem získávání 
energie z kombinace různých druhů médií najednou. Tím lze docílit homogenizace 
čerpaného výkonu v čase nebo zvýšení celkového maximálního dodávaného výkonu. 
Jednu z možností, kombinaci získávání energie z mechanického kmitání a deformace, 
ukazuje obr. 9, kdy je primárně čerpána energie mechanického kmitání tělesa (magnetu 
kolem cívky), která může být sekundárně doplněna o deformační energii získanou 
z mechanického závěsu tělesa potaženého piezoelektrickým materiálem [27][28]. 
Za normálního stavu by byla deformační energie pouze vyzářena v podobě tepla 
a nemohla tak být využita. Celkové množství takto získané energie je malé 
(cca 1000× menší než v případě kmitání magnetu [29]), ale za určitých podmínek 
využitelné. 
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Vzhledem k značně odlišným parametrům širokého spektra čerpatelných energií 
nelze jednoduše srovnávat výkony jednotlivých typů malovýkonových generátorů. 
Současná odborná literatura nezaujímá k této problematice jednotné stanovisko, přesto 
se největší část autorů publikací přiklání k přepočtu generovaného výkonu na plochu, 
případně fyzický objem konkrétního malovýkonového generátoru [2][10][30]. Tato 
metodika umožňuje alespoň v omezené míře porovnávat výkony a účinnost 
jednotlivých typů generátorů. Reálně dosažitelné výkony EH generátorů pro jednotlivé 
druhy energií jsou uvedeny v tab. 2. 
Tab. 2 Souhrn maximálních dosažitelných výkonů a účinností jednotlivých EH generátorů  
(v aktivních i pasivních provedeních) udávaných dostupnou literaturou 





NFC - 83,8 % 
[31]
 
RFID - 95 % 
Rectenna 40 % 
[32]
, pro f < 1GHz 90 % 
[33] 
Světelné záření 
Monokrystalické Si panely 30 ÷ 37 % [35] 
Polykrystalické Si panely 20 % [34] 
Amorfní Si panely 15 ÷ 18 % [35] 
Proudění vzduchu Turbíny 72 % (100 µW) 1 mW [36] 
Kinetická energie 
Piezogenerátory 50 µW [37] > 0.1 mW [37] 
Elektromagnetické gen. 200 µW [38] > 100 mW 
Elektrostatické gen. 50 µW [39] > 100 µW 
Teplotní gradient Peltierův článek 10 ÷ 100 µW·K−1·cm−2 [40] 
Chemická energie Biočlánky 5 ÷ 20 µW·cm−2 [41] 
Pro přesnější porovnání hodnot uvedených v tab. 2, je nutné brát ohled i na vliv 
konstrukce jednotlivých generátorů. Ty lze (kromě již uvedené klasifikace) rozdělit také 
podle jejich frekvenční charakteristiky na širokospektrální a rezonanční [42]. To se týká 
zejména elektromagnetických a mechanických generátorů využívajících kinetickou 
energii. Rezonanční generátory jsou schopné dodat o několik řádů vyšší výkony, avšak 
oproti širokopásmovým generátorům kladou nemalé nároky na stabilitu hostitelského 
zdroje, resp. frekvenci, kterou je generátor buzen [42]. V místě rezonance mohou také 
generátory zpětně ovlivňovat hostitelský zdroj, což je ve většině případů nežádoucí jev. 
Pokud není charakter budicího signálu známý nebo stabilní nebo není-li generátor 
vhodně přizpůsobený hostitelskému zdroji, může být výkon generovaný rezonančním 
generátorem i nižší než u generátoru širokopásmového. 
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Nevýhody širokopásmových i rezonančních generátorů lze částečně kompenzovat 
nelineárními generátory [43], které jsou schopny vhodným způsobem převést pulzní, 
případně širokospektrální buzení, na harmonický (neelektrický) signál o definované 
frekvenci, na kterou je následně naladěn generátor rezonanční. Ztráty způsobené tímto 
mezipřevodem jsou značné, ale v některých případech umožňují získat pomocí 
rezonančního generátoru z širokospektrálního hostitelského zdroje podstatně větší 
výkon než při použití generátorů širokopásmových [42][43][44]. Příklad rezonančního 
generátoru s mezipřevodem ukazuje např. obr. 10. Další možností je použití 
kombinovaných generátorů, kde je zapojeno více rezonančních generátorů s odlišnými 
frekvencemi k pokrytí širšího frekvenčního spektra [45]. 
 
Obr. 10 Nelineární generátor mechanicky převádějící neharmonické nebo pulzní buzení  
na rezonanční sekundární generátor s vyšším výstupním výkonem [44] 
2.4.2 Využití energie z elektromagnetického pole 
Malovýkonové zdroje pro EH využívající energii elektromagnetického pole 
se klasifikují ze dvou hledisek - podle typu zdroje elektromagnetického pole a podle 
principu vazby mezi vysílačem a přijímačem [10][46]. V souvislosti se zdrojem 
elektromagnetického pole se opět rozlišují zařízení s úmyslně předávanou energií 
(tzv. NFC nebo RFID systémy [7][46]) a zařízení využívající energii běžného 
elektromagnetického pozadí (rádiových vysílačů, mobilní sítí, WiFi sítí apod.).  
NFC („Near Field Coupling“) systémy jsou nadstavbou původní RFID („Radio 
Frequency Identification“) technologie. Oproti RFID systémům, které se dělí 
na nízkofrekvenční (125 kHz až 134 kHz), vysokofrekvenční (13,56 MHz) 
a mikrovlnné (856 MHz až 960 MHz), využívá NFC pouze jedno frekvenční pásmo 
odpovídající vysokofrekvenčnímu RFID. NFC systémy pracují pouze na krátké 
vzdálenosti (jednotky centimetrů) a přenášená energie ubývá s šestou mocninou 
vzdálenosti hostitele a EH generátoru [46]. Oproti tomu ostatní frekvenční pásma 
používaná v RFID systémech umožňují přenos i na velké vzdálenosti a energie u RFID 
ubývá pouze s druhou mocninou vzdálenosti [46]. RFID systémy pracující na velké 
vzdálenosti využívají induktivní vazbu. Jejich přijímače, tzv. RFID tagy, mohou být 
pasivní (přenos max. do 25 m) nebo aktivní (dosah až desítky metrů, max. 100 m). 
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U NFC zařízení komunikujících na krátké vzdálenosti (jednotky centimetrů) 
se využívá tří principů předávání energie [47]: induktivní vazbou, kapacitní vazbou 
a pomocí „backscattering“ techniky (přenos zpětným rozptylem [48]), viz obr. 11. 
Induktivní vazba funguje na principu elektromagnetické indukce (obdoba 
transformátoru se vzduchovým jádrem). Oproti běžným transformátorům se díky velké 
vzdálenosti a malé permeabilitě vzduchu dosahuje minimální účinnosti, která je však 
pro EH dostačující. Pro tento typ se používají nižší frekvence (do desítek MHz) a lze 
jím přenášet větší výkony na větší vzdálenosti [46]. Oproti tomu kapacitní vazba 
funguje na velmi krátké vzdálenosti (milimetry až centimetry) a velké frekvence. 
 
Obr. 11 Znázornění induktivní vazby (vlevo) a přenosu zpětným rozptylem (vpravo) u RFID tagů [46] 
Poslední technika zpětného rozptylu je určena výhradně datovému přenosu 
a využívá zpětného odrazu energie poslané vysílačem (hostitelem). Velikost odražené 
energie přijímač moduluje např. změnou zátěže nebo parametrů antény [48]. Obecně 
platí, že pro pasivní RFID systémy se používají nižší frekvence s induktivní vazbou 
pro maximalizaci přeneseného výkonu [47]. Principy RFID přenosů jsou dnes dobře 
známé a spočívají především v jednoduché identifikaci a krátkodobém přenosu dat, 
avšak pro kontinuální EH nejsou vhodné kvůli nepřerušovanému vysílání VF signálu. 
Mimo RFID/NFC systémy lze využít i čerpání energie z běžného 
elektromagnetického pozadí [49]. To poskytuje pouze velmi malé výkony, které jsou 
navíc rozprostřeny do širokého frekvenčního rozsahu. Pro získávání energie tímto 
způsobem (především na mikrovlnných frekvencích v řádu jednotek GHz) se využívá 
usměrňující anténa, tzv. „Rectena“ („Rectifying Antenna“) [50]. Ta je standardní 
anténou naladěnou na konkrétní frekvenci, u které proběhne následné usměrnění 
pomocí rychlých diody [50]. Většího frekvenčního rozsahu lze dosáhnout polem antén 
na různých frekvencích [51]. Kromě přirozeného elektromagnetického pozadí lze využít 
i elektromagnetická pole vytvářená uměle (WiFi, Mikrovlnné zdroje apod.). 
To poskytuje výhodu známé frekvence signálu (dnes nejčastěji 2,4 GHz a 5,4 GHz, 
díky rapidnímu rozvoji WiFi a datových přenosů). Protože přenášený výkon od zdroje 
je tímto čerpáním ovlivněn, je provozování podobných EH systémů v mnoha zemích 
omezeno nebo zakázáno a není možné je v současných podmínkách realizovat. 
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2.4.3 Využití kinetické energie 
Jednou z nejčastěji používaných oblastí pro EH je využití kinetické energie, 
především díky její snadné dostupnosti a velkým výkonům. Kinetická energie 
se na elektrickou převádí dvěma způsoby, buďto přímým převodem (translačního, 
nebo rotačního pohybu) [52], nebo s mezipřevodem (na deformaci, tlak, 
ohyb apod.) [44]. V prvním případě jde o zdroje energie s vyšším výkonem, které jsou 
náročnější na miniaturizaci. Nejčastěji u nich dochází k pohybu závaží ve formě 
permanentního magnetu umístěného na pružném závěsu uvnitř cívky. Tento princip 
je dnes běžně využíván, ať už v případě úmyslně, či neúmyslně předané energie 
v podobě rotačního nebo translačního pohybu. 
Pro miniaturizovaná čidla se téměř výlučně využívá mezipřevodu, nejčastěji 
za použití piezoelektrických materiálů [44]. Takový generátor si lze představit 
např. jako tenký MEMS jazýček s nanesenou vrstvou piezoelektrického materiálu 
(viz obr. 12). Pro zvýšení výkonu se na konec jazýčku umisťuje další vrstva materiálu 
nahrazující miniaturní závaží. Tím (stejně jako mechanickými rozměry) lze dle potřeby 
upravit i vlastní rezonanční frekvence struktury. Piezoelektrická vrstva se nanáší 
na místo s největší deformací (standardně v oblasti uchycení jazýčku). Existují i návrhy 
jazýčků s proměnlivým průřezem v celé jejich délce tak, aby byla deformace rozložena 
na celou plochu piezoelektrické vrstvy [53]. 
 
Obr. 12 Nárys (vlevo) a půdorys (vpravo) struktury MEMS jazýčku s piezoelektrickou vrstvou [52] 
V případě piezoelektrických generátorů jsou využívány individuálně navržené 
výstupní obvody pro zvýšení efektivity čerpání náboje z deformovaného 
piezoelektrického elementu [54]. Ty pracují na principu odčerpávání náboje z vrstvy 
v protifázi s deformací, čímž je možno odčerpat až dvojnásobek generovaného náboje 
při stejné výchylce (obvody SSHI, SECE a DSSH [54]). 
Dalším typem EH generátorů využívajících kinetickou energii jsou generátory 
elektrostatické, pro miniaturizaci vhodné především v elektretovém provedení 
(viz obr. 13, [55]). Elektret je v nich umístěn v plovoucím nebo levitujícím uložení 
těsně nad povrchem elektrody (jednotky µm) a díky pohybu náboje (elektrostatického 
pole) vibracemi generátoru dochází ke generování napětí na okolních elektrodách [56].  
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Podle konkrétní konstrukce generátoru může být pohyb elektretu a elektrod kolmý 
nebo rovnoběžný [56]. Elektretové snímače jsou již delší dobu používány v mikrofonní 
technice [57], ale miniaturizace do podoby MEMS kinetických generátorů se dočkaly 
realizace až v nedávné době, a to kvůli technické náročnosti realizace prvku s různými 
typy materiálů. 
 
Obr. 13 Konstrukce elektretového generátoru s rovnoběžným pohybem elektrod [56] 
Všechny dříve zmíněné EH generátory využívající kinetickou energii vykazují 
rezonanční charakter (viz kapitola 2.4.1). Mezi ostatní generátory využívající kinetické 
energie lze zařadit většinu generátorů zpracovávajících energii proudících tekutin. 
Vodní a větrné elektrárny (dříve mlýny) využívající tuto energii ve velkém měřítku jsou 
používány stovky let, avšak díky problémům spojeným s miniaturizací nejsou často 
využívány ve spojení s EH. Energie proudícího vzduchu a vody je získávána 
z mechanických turbín mezipřevodem na rotační pohyb. Využití tohoto druhu EH 
nalezneme například u dopravních prostředků (náporové turbíny letadel apod.), ale pro 
využití v ostatních, např. biomedicínských aplikacích, je jeho uplatnění minimální. 
Prototyp jedné z možných variant turbíny pro EH byl publikován v [58] 
a v miniaturizované verzi například v [60]. Miniaturizovaný generátor využívá 
mezipřevodu na rozkmitání piezoelementu vyrobeného technikami mikroobrábění jako 
již dříve zmíněné rezonanční piezoelektrické generátory (viz obr. 14). 
   
Obr. 14 Generátory využívající kinetické energie proudění kapalin a plynů  
ve standardním (vlevo) [58] (uprostřed) [59] a MEMS provedení (vpravo) [60] 
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2.4.4 Využití teplotního gradientu 
Teplotní EH je založen na nepřímém mezipřevodu na kinetickou energii 
(nevhodné pro miniaturizaci), nebo na přímém Seebeckově (termoelektrickém) 
jevu [61]. Při spojení kovů nebo polovodičů s různou výstupní prací elektronu vzniká 
v místě spoje napěťový rozdíl, který je dán vztahem uvedeným v rovnici (1), 
kde SA a SB jsou Seebeckovy konstanty použitých materiálů a T1 a T2 jsou rozdílné 
teploty spojeného a volného konce obou materiálů. 
𝑈 = ∫ [𝑆𝐵(𝑇) − 𝑆𝐴(𝑇)]
𝑇2
𝑇1
𝑑𝑇    [𝑉] (1) 
Použití termoelektrického jevu je časté pro měřicí účely v podobě termočlánků. 
V praxi se využívá především inverzního - Peltierova jevu, kdy při průchodu proudu 
Peltierovým článkem vzniká teplotní rozdíl mezi jeho dvěma stranami. Jelikož 
se na Peltierových článcích projevuje Peltierův i Seebeckův jev, lze tuto součástku 
využít i pro EH. V tomto případě hovoříme o termoelektrických generátorech (TEG). 
 
Obr. 15 Řez strukturou Peltierova článku / TEGu 
Pro zvýšení účinnosti se TEG skládá z pole sloupků polovodičových materiálů 
vodivosti typu P a N s různou výstupní prací elektronu (viz obr. 15). Sloupky jsou 
elektricky zapojeny do série (pro zvýšení výstupního napětí) a teplotně paralelně 
(pro dosažení maximálního tepelného rozdílu na každém sloupku)  [61]. S počtem 
sloupků se přímo úměrně zvyšuje výstupní napětí i generovaný výkon, ale dochází 
i ke zvětšení plochy TEGu, snížení tepelného odporu, a tím i k poklesu generovaného 
výkonu. Ideální TEG by měl mít nekonečný počet sloupků s nulovou tepelnou vodivostí 
a dokonalým tepelně-izolačním materiálem mezi sloupky. V praxi jdou bohužel tyto 
parametry přímo proti sobě, a proto je nutné najít vhodný kompromis mezi výslednou 
tepelnou vodivostí a výstupním napětím, aby byly respektovány jak požadavky 
z hlediska tepelných parametrů zdroje energie, tak i elektrických parametrů zátěže. 
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V praxi se zvýšení tepelného odporu TEGu dosahuje miniaturizací velikosti 
jednotlivých sloupků a tím i zmenšení plochy TEGu při zachování stejného počtu 
sloupků (viz obr. 16). Toho je dosaženo zařazením mikroobráběcích technik vyvinutých 
pro výrobu MEMS do procesu výroby TEGů. V reálných podmínkách lze dosáhnout 
výsledných rozměrů TEGu v řádech jednotek mm s desítkami polovodičových sloupků 
a výstupním výkonem desetin mW/K. Hodnoty tepelného odporu se pohybují v řádech 
jednotek až desítek K/W [62]. 
 
Obr. 16 Ukázka komerčně vyráběného TEGu (typ HV-37) o rozměrech 2,1 mm × 3,4 mm [63] 
Pro maximalizaci výkonu TEGu je třeba provést vhodnou optimalizaci tepelných 
parametrů systému jako celku. Vnitřní tepelný odpor TEGu musí být vůči okolnímu 
prostředí maximalizován a naopak povrch TEGu upraven tak, aby tepelný odpor 
přechodu TEG/okolí byl minimalizován (stejně jako vnitřní tepelný odpor samotného 
okolního materiálu). Pro přechod TEG/vzduch se používají speciální tenkostěnné 
chladiče s maximalizovanou plochou [62]. Kontaktní plochy TEGu jsou uzpůsobeny 
kontaktním plochám okolí, včetně vhodně zvoleného rovnoměrného přítlaku TEGu 
k okolnímu materiálu. Ne vždy je však možné tyto parametry (zejména vnitřní tepelný 
odpor okolí) přizpůsobit potřebám TEGu. Proto je ve většině případů pro zvýšení 
účinnosti nutné optimalizovat parametry TEGu na úkor výstupního výkonu. 
2.4.5 Využití světelné energie 
Zdroje energie ze světla, tzv. fotovoltaické články, využívají fotoefektu známého 
již od roku 1839. Rozeznáváme dva druhy fotoefektu: vnitřní a vnější [64]. Vnitřní 
fotoefekt má vliv na vodivost polovodiče (nepoužitelné pro EH), která je zvyšována 
počtem uvolněných párů nosičů elektron-díra. V případě vnějšího fotoefektu dochází 
na povrchu materiálu ke generaci nosičů, které ho následně opouštějí.  
ℎ ∙ 𝑓 = 𝑊𝐺 + 𝐸𝑀𝐴𝑋       [𝐽 ∙ 𝑠, 𝐻𝑧, 𝑒𝑉, 𝑒𝑉] (2) 
Fotoelektrický jev je popsán rovnicí (2), kde h·f je energie dopadajícího fotonu, 
WG je šířka zakázaného pásu a EMAX je maximální kinetická energie, kterou je schopen 
uvolněný elektron získat. Šířkou zakázaného pásu je dána minimální energie 
dopadajícího fotonu potřebná pro vyvolání fotoelektrického jevu. 
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Ztráty při převodu světelné energie na elektrickou jsou dány především odrazem 
světla od povrchu článku a stíny způsobenými jeho strukturou. Nejčastěji se používají 
monokrystalické polovodičové články (> 80 % vyrobených článků [35]). Ty mají 
nejvyšší účinnost (viz tab. 2), avšak pokud na některou část článku nedopadá světlo, 
případně dopadá světlo difuzní, klesá výkon celého článku, nikoliv jen dané neosvětlené 
části. Zbylých 20 % vyráběných článků tvoří amorfní a polykrystalické články. Amorfní 
články mohou zpracovat i difuzní světlo, ale nevykazují dlouhodobou stabilitu 
(dopadající záření narušuje strukturu samotného materiálu a vytváří rekombinační 
centra). S časem tak klesá účinnost amorfních článků na cca 6 % [65]. Polykrystalické 
články mohou v omezené míře zpracovat jak přímé, tak i difúzní světlo s průměrnou 
účinností. V současné době dochází i k rozvoji levnějších organických (polymerních) 
materiálů použitelných v solárních panelech [66]. Ty mají velice omezenou životnost, 
ale jsou snadno vyrobitelné a recyklovatelné. 
 
Obr. 17 Kombinovaný EH generátor tvořený solárním článkem a termoelektrickým generátorem 
Solární články jsou pro využití v EH systémech velice efektivní (pokud lze využít 
světelného zdroje), jelikož poskytují jeden z největších výkonů EH generátorů. Protože 
při dopadu záření dochází i k ohřevu článku, a tím dalšímu snížení účinnosti, je vhodné 
z článku aktivně odvádět vznikající teplo chladičem. Ve spojení s možností vložení 
TEGu mezi článek a chladič lze vytvořit kombinovaný EH generátor (viz. obr. 17). 
Pro další zvýšení účinnosti fotovoltaických článků jsou mimo technik odvodu 
tepla (např. aktivně pomocí Peltierových článků) používány i jiné polovodičové 
materiály než jen standardní křemík. Používají se speciální přímé polovodiče 
(při přeskoku nosičů u nich nedochází ke změně hybnosti, tzn. bez interakce 
s fononem - minimalizace tepelných ztrát) s ideální šířkou zakázaného pásu vzhledem 
k dopadajícímu záření (viz rovnice (2)). Mezi vhodné materiály patří například 
polovodiče typu GaAs, InP a CdTe, jejichž šířka zakázaného pásu je téměř ideální [67]. 
Dalšího zvýšení účinnosti lze dosáhnout také strukturou polovodiče s více přechody 
nebo širším přechodem (např. PIN strukturou). 
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2.4.6 Využití bio-chemické energie 
Metoda získávání energie pomocí chemických a biochemických článků 
je především pro medicínské aplikace velice efektivní metodou, bohužel má i mnoho 
negativ. Z nich lze jmenovat zejména problémy s biodegradabilitou a biokompatibilitou 
použitých látek a metod, krátkou životnost v kontaktu s chemicky agresivním 
prostředím a živou tkání a malé výstupní výkony biočlánků [68]. U biočlánků 
je zároveň nutné invazivní umístění do organismu, což je předurčuje výhradně k použití 
v rámci implantátů. Obrovskou výhodou ovšem zůstává využívání téměř 
nevyčerpatelného zdroje energie, která je doplňována samotným hostitelem (v tomto 
případě člověk nebo zvíře), např. jídlem v podobě cukrů. Vyčerpatelnost těchto zdrojů 
tedy dána smrtí hostitele nebo omezenou životností materiálů použitých v biočláncích. 
Principy činnosti a využití biočlánků detailně popisuje kniha [69], kde se ovšem autoři 
nezabývají reálnou využitelností v organismu. 
V současné době rozeznáváme biočlánky: 
 enzymatické [70] s velmi krátkou životností, 
 pro přeměnu glukózy [71], biokompatibilní, s životností cca 5 měsíců 
in vivo, 
 mikrobiotické [70], se samoregenerativní schopností prodlužující 
životnost nad 5 let in vivo, ale s problémy s nekontrolovatelným růstem 
článku a následnou nežádoucí reakcí imunitního systému hostitele. 
Zatímco první a třetí kategorie biočlánků není buď dlouhodobě stabilní, 
nebo u ní není zaručena biokompatibilita vzhledem k použití enzymů a mikrobů [70], 
druhá kategorie v podobě biočlánků pro přímou přeměnu glukózy [71] se jeví výhodně 
pro použití v praxi (zjednodušené znázornění tohoto typu biočlánku ukazuje obr. 18). 
 
Obr. 18 Princip činnosti biočlánku využívajícího přímou přeměnu glukózy na membráně [71] 
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Vytvoření implantovatelné verze biočlánku je komplexní problematikou. 
Rozeznáváme dvě možné základní varianty implantace biočlánků, a sice přímo 
do krevního řečiště nebo do přilehlé tkáně (viz obr. 19, [71]). Přímé umístění v krvi 
zajišťuje ideální zásobování článku potřebnými surovinami pro realizaci chemické 
reakce, ale značně zvyšuje riziko vzniku krevní sraženiny způsobené nerovnoměrným 
prouděním krve kolem tělesa biočlánku. Druhá varianta není přítomna v krvi, čímž toto 
riziko eliminuje, a navíc ji lze umístit přímo na tělo implantovaného zařízení 
(např. kardiostimulátoru), byť za cenu snížení účinnosti vlivem nedostatku potřebných 
surovin (kyslíku a glukózy). 
  
Obr. 19 Nákres možné struktury biočlánku pro implantaci do krevního řečiště (vlevo),  
nebo do okolní tkáně (vpravo) [71] 
Elektrický výstup biočlánků vykazuje podobné charakteristiky jako výstup TEGů. 
Výstupní napětí je nízké, proudová zatížitelnost malá, ale na rozdíl od většiny 
EH generátorů je dlouhodobě stabilní [68]. Bohužel, vzhledem k možným problémům 
s biokompatibilitou a biodegradabilitou (jak použitých materiálů samotných, 
tak produktů chemických reakcí probíhajících v článku), je jejich reálné využití jinde 
než v laboratorních podmínkách v nejbližších letech vyloučeno. 
2.5 Prostředky pro dlouhodobé uchování energie 
Energii dodávanou zejména malovýkonovými EH generátory nelze nikdy 
v systémech zpracovat okamžitě. To je dáno hned několika důvody: 
 malovýkonové generátory samotné neposkytují dostatečný okamžitý 
výkon požadovaný pro napájení cílového systému, 
 většina malovýkonových generátorů neposkytuje energii kontinuálně, 
ale krátkodobě až impulzně, 
 výstupní elektrické parametry generátorů (především napětí) jsou většinou 
rozdílné od požadavků systému a je nutná jejich transformace, 
 cílové systémy ve většině případů vyžadují vlastní řízení spotřeby 
a nemohou být spuštěny generátorem v čase dostatku energie.  
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Kvůli těmto důvodům je nutné energii získanou z generátorů postupně střádat, 
uchovat s minimálními ztrátami do doby, než je vyžadována cílovým systémem, a poté 
doručit v požadovaném množství a výkonu. Pro tyto účely existuje řada prvků 
schopných akumulovat energii [72]. Ty se podle principu uchování a konstrukce dělí na: 
 Akumulátory 
 Olověné (standardní, hermetické) 
 Lithiové (Li-Pol, Li-Ion, LiFePO4) 
 Niklové (NiCd, NiMH, Ni-Fe, Ni-Zn) 
 Sodíkové (Na-S, Na-NiCl2) [73] 
 Stříbro-zinkové (Ag-Zn) [74] 
 Alkalické (RAM) 
 Solid-state baterie 
 Kondenzátory 




 Palivové články 
2.5.1 Akumulátory 
Klasické akumulátory jsou dnes nejrozšířenějším dobíjecím zdrojem elektrické 
energie. Používají se v širokém spektru aplikací s různými požadavky na kapacitu, 
velikost a způsoby nabíjení. Vykazují ve většině případů velkou kapacitu (jednotky Ah) 
i energetické hustoty (až 100 Wh·kg−1) [72]. Pro systémy využívající EH jsou však 
ve většině případů nevhodné, zejména pro nemožnost jejich miniaturizace (olověné), 
nevhodné provozní podmínky (sodíkové akumulátory s provozní teplotou 300°C 
až 350°C [73]), požadavky na dobíjení nesplnitelné malovýkonovými generátory, velké 
samovybíjení (niklové), nebo krátkou životnost a nestabilitu (lithiové). Přestože většina 
výrobců nabízí typy niklových akumulátorů s minimalizovaným samovybíjením [75], 
v porovnání s extrémně malými výkony dodávanými EH zdroji jsou i vzhledem k nízké 
efektivitě dobíjení stále nedostačující. 
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S jistými omezeními lze v nízkopříkonových zařízeních využívajících 
malovýkonové generátory některé z výše jmenovaných akumulátorů využít 
(alkalické [75], niklové a případně i lithiové). Jde především o zařízení, kde je dostatek 
energie a nejsou kladeny velké nároky na dlouhou životnost bez servisního zásahu. 
Například i některé varianty stříbro-zinkových baterií byly uzpůsobeny pro použití 
v systémech chytrého oblečení (tetování jako baterie) [76], avšak jejich omezení 
v podobě pouhých jednotek nabíjecích cyklů je značně limitující.  
V neposlední řadě je třeba jmenovat také přetrvávající problémy s bezpečnostními 
riziky a toxicitou některých typů akumulátorů. Opomineme-li fakt, že většina použitých 
materiálů není biokompatibilní pro použití v medicínských aplikacích, pak nemohou 
být použity především lithiové baterie, u kterých nejsou malovýkonové generátory 
schopny zajistit podmínku neustálého nabití, aby nedošlo k jejich zničení [77]. 
 
2.5.2 „Solid-state“ baterie 
Výhodnější variantou akumulátorů jsou tzv. solid-state baterie. Ty jsou často 
uzpůsobeny přímo pro potřeby EH (viz obr. 20, [78]). V mnoha ohledech jsou 
výhodnější pro použití v EH systémech, především z důvodu bezpečnosti, miniaturních 
rozměrů (jednotky mm) a v některých případech i přítomnosti obvodů pro řízení 
spotřeby přímo v těle baterií [78]. Při detailním pohledu však zjistíme, že vykazují 
i řadu nevhodných vlastností. Mimo vysoké náklady přepočtené na celkové množství 
uchované energie (>500 Kč·Wh−1) je to vzhledem k extrémně nízké maximální kapacitě 
(jednotky µAh) malý počet nabíjecích cyklů. Celková maximální kapacita solid-state 
baterií se tak pohybuje okolo 200 mWh za celou dobu života baterie. Tato kapacita 
je dostačující pro některé typy cílových aplikací, ale vzhledem k přítomnosti 
energeticky náročnější bezdrátové komunikace, která je použita u většiny autonomních 
senzorických systémů, je životnost solid-state baterie výrazně limitujícím faktorem. 
  
Obr. 20 Ukázka komerční solid-state baterie EnerChip (7 mm × 7 mm) výrobce Cymbet (vlevo), 
určené pro EH systémy, obsahující obvody řízení spotřeby implementované  
přímo v těle baterie (vpravo) [78] 
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2.5.3 Kondenzátory 
Oproti akumulátorům a solid-state bateriím, kde dochází k ukládání náboje 
chemickými reakcemi [78], vykazují kondenzátory (resp. vysokokapacitní 
kondenzátory, tzv. superkondenzátory [23]) velmi odlišné charakteristiky a vlastnosti: 
 nízká hmotnost, 
 podstatně nižší energetická hustota (větší objem přepočtený na kapacitu), 
 lineární nabíjecí a vybíjecí charakteristiky, 
 téměř neomezený počet nabíjecích cyklů a životnost, 
 nižší maximální napětí při využití vyšších kapacit kondenzátorů, 
 nízké ztráty při převodu energie a velké vybíjecí/nabíjecí proudy, 
 žádné specifické požadavky na průběh nabíjení, lze je nabíjet 
nevyrovnanými a pulzními zdroji (ideální pro EH generátory). 
Většina vlastností je výhodných, avšak jedna podstatná nevýhoda kondenzátorů 
plyne z lineárních nabíjecích charakteristik. Pokud je některá část systému závislá 
na definovaném minimálním napájecím napětí, pak je celkový náboj uchovaný 
v kondenzátoru pod touto úrovní nevyužitý, avšak pro činnost obvodů nezbytný. 
Díky tomu je celková efektivita superkondenzátorů, jakožto akumulačních prvků, nižší 
než u chemických zdrojů (viz obr. 21) a je přímo závislá na schopnosti připojených 
obvodů zpracovat co nejmenší hodnoty vstupních napětí.  
 
Obr. 21 Porovnání nabíjecích a vybíjecích charakteristik akumulátoru a kondenzátoru s vyznačenou 
procentuální úrovní maximálního nabití a oblastí nevyužitelné kapacity prvku 
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Obdobný problém nastává v případě nabitého akumulačního prvku. S množstvím 
uchovaného náboje přímo úměrně narůstá na kondenzátoru napětí a na toto vyšší napětí 
musí být dimenzován jak kondenzátor samotný, tak i připojené obvody. 
Těmito podstatnými jevy netrpí většina chemických zdrojů energie, u kterých se rozsah 
napětí mezi vybitým a nabitým stavem pohybuje pouze ve zlomcích základního 
provozního napětí [72] (viz obr. 21). 
Z hlediska různých typů kondenzátorů rozeznáváme standardní nepolarizované 
typy a polarizované elektrolytické kondenzátory. Standardní druhy kondenzátorů 
(keramické, svitkové, vzduchové apod.) nemají dostatečnou kapacitu požadovanou 
pro dlouhodobé uchování energie. Elektrolytické kondenzátory nabízejí podstatně vyšší 
kapacitu, avšak mají většinou nižší maximální hodnotu napětí kondenzátoru a menší 
použitelný teplotní rozsah [72]. Pro zvýšení kapacity a snížení samovybíjení 
jsou standardní elektrolytické kondenzátory (hliníkové, tantalové) pro potřeby 
nízkopříkonových systémů modifikovány jiným typem dielektrika nebo odlišnou 
konstrukcí [79]. Speciální materiály dielektrik mají podstatně nižší vnitřní svodové 
proudy, větší plochu elektrod, případně odlišné polarizační mechanizmy. 
Kromě dlouhodobých ztrát způsobených samovybíjením vykazují kondenzátory i další, 
krátkodobé ztráty, skládající se ze ztrát polarizačních, vodivostních (na sériovém 
vnitřním odporu, pro malé výkony zanedbatelné) a regeneračních (obnova izolační 
vrstvy elektrolytických kondenzátorů) [80].  
 
Obr. 22 Vnitřní struktura superkondenzátoru EDLC a zjednodušené náhradní elektrické schéma [81] 
Pro konstrukční snížení samovybíjení se používají speciální kondenzátory 
s vnitřní dvojvrstvou, tzv. „Electric Dual Layer Capacitors“ (EDLC). Jejich základní 
struktura je znázorněna na obr. 22. Jedná se o vodivé elektrody vzájemně oddělené 
nevodivou, iontově propustnou membránou. Elektrolyt je tvořen roztokem obsahujícím 
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kladně i záporně nabité ionty, na jejichž povrchu je vlivem zrcadlové síly vytvořena 
tenká dvojvrstva z opačně nabitých částic roztoku [81]. Přiloženým napětím dojde 
k pohybu iontů k opačně nabitým elektrodám, kde zůstanou od elektrod odděleny 
dvojvrstvou tloušťky pouze jedné molekuly (vrstva je popsána Helmholtzovým 
modelem dvojvrstvy [81]). Kapacita na dvojvrstvě tvoří hlavní elektrostatickou složku 
kapacity celého superkondenzátoru. 
Druhá složka kapacity superkondenzátoru je tzv. pseudokapacita. Ta je tvořena 
pomocí oxidovaných a redukovaných iontů, které se dostanou do kontaktu s elektrodou 
(viz obr. 23). Chemická vazba v tomto případě nevzniká (dojde pouze k výměně 
elektronu), ale ionty jsou navázány na plochu elektrody (pod dvojvrstvou) [81]. 
Tato reakce je zcela vratný děj. Celková kapacita je složena ze sériové kombinace 
kapacit dvojvrstev na obou elektrodách. Vnitřní odpor je tvořen odporem elektrod 
a odporem roztoku mezi nimi. Celkový vnitřní odpor EDLC je větší než u klasických 
superkondenzátorů, což snižuje rychlost samovybíjení. Zároveň ale snižuje 
i použitelnost ve výkonnějších aplikacích, kdy kondenzátor nedokáže dodat požadovaný 
vyšší proud. 
 
Obr. 23 Princip vzniku pseudokapacity v EDLC superkondenzátoru [81] 
EDLC superkondenzátory využívají k uchování energie oba dva zmíněné 
principy [81]. Složením elektrolytu a konstrukcí superkondenzátoru lze ovlivnit 
výsledný poměr těchto kapacit. Tím se superkondenzátory se dělí na další podtypy: 
klasické EDLC superkondenzátory, pseudokondenzátory a hybridní kondenzátory [23]. 
 
2.5.4 Ostatní možnosti uchování energie 
Mezi metody uchování náboje pro napájení nízkopříkonových systémů patří 
i některé speciální způsoby, které (zatím) v běžných aplikacích nelze využít 
pro nejrůznější problémy s jejich implementací nebo miniaturizací. Z této kategorie 
lze zmínit například palivové (vodíkové) články [82]. 
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2.6 Senzorické systémy vhodné pro využití energy harvestingu 
Energy harvesting může být ve specifických případech vhodným a ideálním 
řešením problémů s napájením senzorických systémů. Nelze ho však aplikovat ve všech 
případech. Aby byl vůbec použitelný (a především výhodnější než klasické formy 
napájení), musí cílové senzorické systémy vykazovat určitou kombinaci klíčových 
vlastností. Jedině na základě těchto vlastností lze objektivně posoudit vhodnost aplikace 
EH a vybrat systémy, které jsou pro ni ideální. 
2.6.1 Specifické vlastnosti senzorických systémů s energy harvestingem 
Vlastnosti obecných systémů s EH již byly popsány v kapitole 2.4. 
Z nich je pro pozdější reálnou aplikaci EH v senzorických systémech nezbytně nutné 
splnit následující kritéria: 
 extrémně nízká spotřeba (nižší než minimální průměrný výkon zdroje), 
 potřeba krátkých jednorázových měření bez dlouhých měřicích cyklů, 
 dlouhá doba nečinnosti (perioda) mezi měřicími cykly, 
 přístup k vhodně využitelnému zdroji energie.  
Pokud není možné libovolnou z výše zmíněných podmínek splnit, nelze v žádném 
případě EH v cílovém senzorickém systému zrealizovat. Mimo podmínky nutné 
lze definovat i vlastnosti zvyšující perspektivnost využití EH v dané aplikaci: 
 špatná dostupnost servisního zásahu (zabudované a hermetické systémy), 
 plně automatická činnost (bez interakce s uživatelem), 
 nestacionární umístění (nositelná elektronika, v dopravních prostředcích), 
 malé rozměry (kompletní systémy na čipu nebo v pouzdře), 
 přístup k výkonnému zdroji alternativní energie.  
Ze zmíněných vlastností je zřejmé, že mnoho senzorických systémů má potenciál 
pro aplikaci EH, což se zvláště týká například medicínských senzorických systémů, 
které ve většině případů popsanými vlastnostmi disponují. Je třeba si ovšem uvědomit, 
že v případě aplikace EH nelze přistupovat k optimalizaci aplikace obecně, ale vždy 
je třeba ji provádět systematicky, na míru konkrétní aplikaci a všem (i vedlejším) 
souvislostem. 
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2.6.2 Medicínské systémy jako ideální aplikace energy harvestingu 
Medicínské systémy se řadí do kategorie tzv. „human energy devices“ popsané 
blíže v kapitole 2.4.1. Díky tomu je vhodné pro jejich napájení využít některých 
specifických EH zdrojů, mezi které patří především generátory využívající kinetické 
energie chůze (specifický kmitavý pohyb o frekvencích v oblasti jednotek Hz [83]), 
termoelektrické generátory a v budoucnosti (po vyřešení problémů s biokompatibilitou) 
i biochemické generátory. Medicínské senzorické systémy je možné rozdělit do dvou 
hlavních kategorií, a sice na robustní senzorické systémy a miniaturizované 
jednoúčelové systémy, často určené k implantaci do organismu [1]. Každý z těchto 
systémů má odlišné požadavky a od toho se odvíjejí různé metody optimalizace jejich 
napájení. 
Robustní senzorické systémy zpracovávají měření z více veličin najednou. 
K tomu slouží množství různorodých senzorů, které spolu vhodným způsobem 
komunikují a předávají data nadřazenému systému nebo databázi. Komunikační síť 
je většinou bezdrátová [84] pro větší flexibilitu systému. U robustních systémů nebývá 
problém s velikostí modulů, což ve spojení s energeticky náročnou bezdrátovou 
komunikací předurčuje jako jejich hlavní napájecí zdroj primární akumulátor. EH může 
být využit pro zvýšení výdrže primární baterie [72], ale jeho použití není nezbytně 
nutné. Hlavní část optimalizace napájení těchto systémů je tedy zaměřena 
na bezdrátovou komunikaci, vytvoření vhodného komunikačního protokolu a efektivní 
adaptaci režimů spánku pro konkrétní aplikaci. 
Miniaturní implantovatelné systémy nevyžadují komunikaci s vnějším prostředím, 
ale na rozdíl od robustních systémů v nich nelze využít rozměrné primární baterie 
s limitovanou životností. Z tohoto důvodu se optimalizace napájení přímo věnuje 
využití alternativních zdrojů energie, jako je EH [1] (a s tím spojené aplikaci prvků 
pro dlouhodobé uchování energie [72]). V neposlední řadě, aby mohly být 
EH generátory vůbec v těchto systémech využity, je třeba se zabývat i vhodnou 
optimalizací obvodových principů systému k maximálnímu potlačení nežádoucích ztrát 
(statických i dynamických) ve prospěch užitečné spotřeby. Tím je možné dosáhnout 
extrémně nízkých průměrných příkonů, malých rozměrů zařízení a dlouhé životnosti 
bez zásahu obsluhy, kterou implantované systémy, jakožto systémy s omezeným 
přístupem vyžadují. 
Jedním z často implantovaných systémů jsou kochleární implantáty. Ty slouží 
k obnovení schopnosti slyšet a v některých případech jsou často jedinou možností, 
jak sluch alespoň v omezené míře navrátit. Kochleární implantát nahrazuje funkci 
poškozených nebo nevyvinutých vlasových buněk (zvukových receptorů) Cortiho 
orgánu umístěného uvnitř hlemýždě (přirozené kochley) ve vnitřním uchu. Akustický 
signál přivedený z vnějšího ucha je mechanicky zesílen přenosem přes sluchové kůstky 
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a přes membránu na okraji hlemýždě převeden na tlakové změny (vibrace) tekutiny 
(endolymfy) v hlemýždi (viz obr. 24). Endolymfa přenáší chvění dále na vlasové buňky 
Cortiho orgánu, které svým pohybem generují elektrické pulzy pro nervová zakončení 
uvnitř hlemýždě. Ty jsou odvedeny přímo do mozku k následnému vyhodnocení. 
Tvar hlemýždě a umístění jednotlivých receptorů v něm předurčuje každou skupinu 
vláskových buněk pro převod specifické frekvence akustického tlaku (hlemýžď funguje 
jako mechanický frekvenční filtr / demultiplexer). Čím vyšší je akustický tlak na dané 
frekvenci, tím výraznější (vyšší amplituda a doba trvání) jsou bipolární pulzy 
generované příslušnou vlasovou buňkou. 
 
Obr. 24 Struktura lidského ucha (vlevo) [85] s detailním zobrazením řezu 
Cortiho orgánem (vpravo) [86] a sluchových receptorů v něm 
V případě poškození vlasových buněk Cortiho orgánu je nutné převádět akustický 
tlak na soubor bipolárních pulzů kochleárním implantátem. V současných implantátech 
je elektroda zasunuta do hlemýždě a doručuje pulzy na příslušná nervová zakončení 
odpovídající daným frekvencím budícího akustického tlaku. Bipolární pulzy jsou 
přivedené na elektrodu přímo z implantovaného, kompletně pasivního přijímače 
umístěného pod pokožkou hlavy. Pulzy jsou ze vstupního akustického tlaku dekódované 
a generované vnější elektronikou. Ta slouží zároveň jako vysílač pulzů pro jejich 
bezdrátový přenos do pasivního implantovaného přijímače. Přenos pulzů mezi oběma 
částmi elektroniky je realizován elektromagnetickou indukcí na krátkou vzdálenost 
(vysílač a přijímač je oddělen pouze tenkou vrstvou pokožky).  
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Lidé, kteří mají cíl, uspějí, protože vědí, kam směřují. 
 
 Earl Nightingale 
 1921 - 1989 
 
3 Cíle disertační práce 
Po důkladném nastudování stavu techniky v oblasti návrhu a optimalizace 
napájení senzorických systémů a alternativních malovýkonových generátorů bylo 
zjištěno několik zásadních aspektů této problematiky. Především bylo potvrzeno, 
že se jedná o aktuální, vysoce perspektivní a hojně publikovanou oblast, na kterou 
se zaměřuje jak průmyslový, tak především vědecký sektor v České republice 
i v zahraničí.  
Z provedené rešerše dále vyplynulo, že některé z technik, 
jako např. „energy harvesting“, jsou ideální volbou pro napájení specifických 
senzorických systémů. Cílovou oblastí s největším potenciálem pro využití 
malovýkonových generátorů jsou (vzhledem k jejich vlastnostem) bezúdržbové 
elektronické systémy a senzorické sítě, zejména v medicínské technice. Množství typů 
malovýkonových generátorů je v oblastech senzorických systémů již úspěšně 
využíváno, avšak některé specifické problémy s jejich aplikací jsou stále nedořešeny 
a vyžadují více pozornosti, stejně tak jako obecné zvyšování efektivity napájení 
senzorických systémů.  
Vzhledem k faktům zjištěným v rámci studia problematiky a popsaným výše 
v této kapitole je experimentální část disertační práce zaměřena především na tato dílčí 
témata a konkrétní cíle: 
1. Optimalizace spotřeby robustních senzorických systémů: 
a. návrh konceptu systému pro detekci dehydratace a aktivity, 
b. návrh vhodné topologie systému, včetně komunikační sítě a protokolu, 
se zaměřením na optimalizaci spotřeby, 
c. vytvoření systému a jeho praktické ověření, 
d. analýza spotřeby vytvořeného systému a její optimalizace. 
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2. Optimalizace spotřeby miniaturizovaných systémů s využitím EH: 
a. blokový návrh plně implantovatelné umělé kochley, 
b. návrh a optimalizace dílčích částí systému, 
c. analýza spotřeby systému a její optimalizace. 
3. Vytvoření komplexního modelu systému s EH generátory v prostředí SPICE: 
a. vytvoření modelu generátoru využívajícího kinetickou energii, 
b. vytvoření modelu TEGu, resp. jeho miniaturizované verze, 
c. vytvoření modelu obvodu pro řízení spotřeby, 
d. vytvoření modelu spotřebiče – umělé kochley, 
e. analýza a simulace komplexního modelu celého systému. 
Vzhledem k vysoké optimalizaci napájení zmíněných senzorických systémů, 
především implantovatelného systému pro následné využití malovýkonových 
generátorů (viz dílčí cíl práce č. 2), není možné provést tuto optimalizaci na zcela 
obecné úrovni. Optimalizaci napájení v taktové míře je třeba řešit v úzkém kontextu 
k danému cílovému systému, jak bylo popsáno v teoretických kapitolách. Z tohoto 
důvodu budou dílčí úkoly řešeny v návaznosti na dvě vybrané konkrétní medicínské 
aplikace, které budou popsány v experimentální části práce, avšak v práci navržené 
principy a nově vyvinuté metody budou v omezené míře aplikovatelné i na další, 
obecné systémy. 
Dále bude řešena optimalizace vybraných zástupců dvou hlavních skupin 
medicínských senzorických systémů – robustního systému (dílčí cíl č. 1) 
a miniaturizovaného systému možností napájení EH systémy (dílčí cíl č.  2). Robustní 
systém bude vyvíjen především z hlediska možných metod optimalizace, které budou 
následně v maximální míře rozvinuty a aplikovány na miniaturizovaný systém 
s podstatně vyššími nároky na sníženou spotřebu. Tento systém bude optimalizován 
i za pomoci simulačních obvodů (dílčí cíl č. 3), které budou vytvořeny v návaznosti 
na dílčí cíl práce č.  2. 
Konečným výstupem podtrhujícím hlavní přínos disertační práce je pak ověření 
teoreticky rozpracovaných úkolů v podobě realizace robustního medicínského systému 
v praxi. Všechny výstupy vědecké práce i praktické implementace nově nabytých 
poznatků jsou popsány v následující kapitole 4 věnované experimentální části práce 
a v rámci vědeckých článků publikovaných během studia (uvedeny v seznamu výstupů 
na konci práce a citovány v kapitole 4 u konkrétních publikovaných výsledků).  
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Zdá se mi, že v géniovi je cosi jako počítací strojek: 
Zatočíme kličkou a výsledek je správný, ale strojek sám neví proč a jak 
 
 Johann Wolfgang von Goethe 
 1749 - 1832 
 
4 Experimentální část 
V rámci experimentální části je v souladu s dílčími cíli v následujících 
podkapitolách rozpracována problematika optimalizace dvou základních typů 
biomedicínských senzorických systémů - robustního bezdrátového systému a plně 
implantovatelného senzorického systému s nezávislým napájením za využití 
EH generátorů. V rámci experimentální práce byly vytvořeny teoretické modely, 
navrženy nové metody a principy napájení senzorických systémů a vytvořen komplexní 
simulační model v prostředí SPICE senzorického systému napájeného EH generátory. 
4.1 Robustní biomedicínské systémy 
Jako vhodná ukázka optimalizace robustního systému byl pro účely práce zvolen 
systém pro monitoring aktivity a detekci dehydratace [120]. Měření aktivity 
a dehydratace spolu úzce souvisí a navíc je pro správné určení obou stavů nutné 
vyhodnocovat mnoho druhů měřených veličin v reálném čase. Senzory je třeba spojit 
v rámci sítě, mohou být bateriově napájené a měření není nutné provádět kontinuálně 
(stačí je realizovat v intervalech desítek sekund až jednotek minut). Tím systém splňuje 
všechny obecné vlastnosti robustního systému a lze pro jeho optimalizaci vycházet 
ze základních principů popsaných v kapitole 2.6.2. 
4.1.1 Návrh struktury systému pro detekci dehydratace a aktivity 
Univerzální systém pro personální medicínu aplikovaný na problém detekce 
dehydratace a aktivity, který je předkládán v rámci této práce, byl řešen v rámci 
evropského projektu MAS, do kterého bylo zapojeno mnoho českých i zahraničních 
partnerů z průmyslu i výzkumných institucí [115]. Úkolem systému je monitorovat 
kritické medicínské parametry a sdílet je s lékařem online. Systém je navržen jako 
neinvazivní, nositele neobtěžující zařízení pro detekci dehydratace (především 
u dlouhodobě nemocných osob nebo seniorů) a zjišťování stavu vodního metabolismu 
aktivních sportovců. Jeho kompletní struktura je zobrazena na obr. 25, přičemž dílčí 
bloky vytvářené v rámci disertační práce jsou v obrázku zvýrazněny červeně. 
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Obr. 25 Nositelný systém pro monitoring dehydratace v reálním čase vyvíjený v evropském 
projektu MAS se zvýrazněnými bloky vytvářenými přímo v rámci této práce 
Vzhledem k silně individuálním hodnotám jednotlivých sledovaných ukazatelů 
dehydratace není možné určit stav dehydratace pouze ze sledování jediné veličiny. 
Je zapotřebí dlouhodobě monitorovat souhrnné parametry, jejichž společná změna může 
předznamenávat výskyt dehydratace. Pro tento účel byly jako tři hlavní sledované 
parametry vybrány: množství přijatých tekutin, měření obsahu draslíku v moči 
a množství vyloučeného potu [111]. Prahové hodnoty těchto veličin, ukazující na 
možný zdravotní problém, jsou silně závislé na dalších okolnostech, například na věku, 
pohlaví, hmotnosti a parametrech okolního prostředí. Některé z těchto parametrů jsou 
s časem neměnné a stačí je pouze jednou zaznamenat (např. ručním vložením 
do databáze hodnot). Ostatní je však třeba měřit, a to buď v reálném čase, 
nebo jednorázově, v závislosti na charakteru sledované veličiny. 
Pro účely sledování vybraných veličin byl v rámci práce navržen komplexní 
systém pro personální medicínu (viz obr. 26). Všechna data v něm jsou pro každého 
pacienta uchovávána online v centrální databázi, do které mohou být zadávána ručně, 
nebo nahrávána automaticky přes připojený sběrný bod (například USB bezdrátový 
modul vložený do počítače), který je neustále online. Naměřená data mohou být 
na sběrný bod posílána buď z externích senzorů, které se na sběrný bod připojují přímo 
a zjišťují data společná pro více osob (např. údaje o okolním prostředí – teplota, 
vlhkost, koncentrace CO2 apod.), nebo z personální sítě vázané na jednu konkrétní 
osobu/pacienta [115]. 
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Obr. 26 Obecná topologie vytvořené senzorové sítě s příklady konkrétních senzorů [120] 
Personální síť je vytvářena a udržována koordinátorem sítě, nošeném neustále 
pacientem. Koordinátor samotný nemusí být neustále online, ale může sbíraná data 
ukládat a jednou za čas přes sběrný bod odeslat do databáze (např. když měřená osoba 
bude doma, v dosahu sběrného bodu). K tomuto koordinátorovi se přes jím vytvořenou 
bezdrátovou osobní síť připojují jednotlivá zařízení odesílající data. Tato zařízení byla 
rozdělena do dvou skupin. 
První skupinou jsou osobní senzorové moduly, přímo vázané na konkrétního 
pacienta. Tyto moduly jsou neustále registrovány v osobní síti a posílají do koordinátoru 
měřená data v reálném čase. Mezi osobní senzory můžeme zařadit především moduly 
nošené přímo na těle pacienta (např. senzor pro měření výdeje vody pocením nebo pro 
měření teploty sledované osoby [119]). Druhou skupinu tvoří sdílené senzory, které se 
ke koordinátou do sítě připojují pouze jednou za čas (např. po dokončení jednorázového 
měření) a mohou sloužit pro měření údajů od více sledovaných osob najednou. 
Na rozdíl od externích senzorů neměří data pro více osob v jeden čas, ale provádí 
měření pro konkrétní osobu jednorázově. Z tohoto důvodu nekomunikují přímo se 
sběrným bodem, ale data ukládají do osobního koordinátoru měřené osoby (nejbližšího 
koordinátoru v době spuštění měření). Do této skupiny lze zařadit například osobní 
váhy [121] nebo senzor moči umístěný na toaletě [114]. 
V rámci práce byla pro demonstraci možností optimalizace napájení senzorických 
systémů realizována některá z výše zmíněných zařízení (osobní a sdílené senzory 
a koordinátor), detailně popsaná v samostatných podkapitolách. 
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4.1.2 Koordinátor osobní sítě 
Základním účelem koordinátoru je udržovat spojení se všemi osobními senzory, 
dočasně ukládat všechna naměřená data (ve spojení s konkrétním uživatelem, kterému 
je koordinátor přiřazen) a ve chvíli, kdy je uživatel v dosahu sběrného bodu, tato data 
odeslat do internetové databáze. Aby byl koordinátor schopný tyto úkoly plnit, 
byl navržen tak, že kromě komunikačního rozhraní obsahuje non-volatilní flash paměť 
záznamů (AT45DB-081D [87]) a integrovaný obvod hodin reálného času 
(DS1337 [88]) pro doplnění časové značky k záznamům. Oba obvody byly vybrány 
s důrazem na minimální vlastní spotřebu. Paměť byla zvolena i s ohledem na její 
maximální kapacitu (4095 kompletních záznamů naměřených dat). Pro účinější snížení 
spotřeby nebyl vybrán samostatný řídící mikrokontrolér, ale bylo využito 
nízkopříkonového mikrokontroléru integrovaného v bezdrátových komunikačních 
modulech (JN5148 [89]). Ty byly vybrány jednak s ohledem na spotřebu (zmenšení 
počtu obvodových prvků), ale především díky integrovanému ZigBee PRO 
komunikačnímu rozhraní, které je ideální pro vytvoření malých senzorických sítí 
obdobné topologie jako vytvářená osobní síť. Rozhraní ZigBee PRO má navíc 
softwarově limitovatelné energetické nároky (vysílací výkon) a disponuje integrovaným 
šifrování přenosu dat, což je u přenosu citlivých medicínských údajů nutností. 
Pro další zvýšení bezpečnosti osobní sítě bylo navrženo, že koordinátor 
bude komunikovat pouze se zařízeními, která jsou již registrována do konkrétní osobní 
sítě uživatele. Pro ochranu před narušením sítě cizím zařízením lze neznámá zařízení 
registrovat pouze v časově omezeném registračním okně (1 minuta, nebo do platné 
registrace zařízení), otevřeném stiskem skrytého hardwarového tlačítka na koordinátoru. 
Pokud je toto okno manuálně otevřeno (např. lékařem při přidělení nového senzoru 
pacientovi), spuštěním dosud neregistrovaného zařízení může dojít k jeho automatické 
registraci do sítě. Mimo registrační okno jsou všechny příchozí žádosti o komunikaci 
ignorovány, s výjimkou příjmu naměřených dat z vybraných typů sdílených senzorů. 
Uživatel je v konkrétním koordinátoru definován pomocí osmibytového celého 
čísla, které může obsahovat speciální identifikátor osoby nebo například rodné číslo 
majitele. Mechanicky je koordinátor navržen tak, že může být umístěn např. na opasku 
majitele. Díky tomu je možné vysílacím výkonem omezit dosah sítě přibližně na 10 m. 
Vzhledem k umístění všech ostatních prvků osobní sítě na měřené osobě je tento dosah 
dostatečně dimenzován pro pokrytí všech senzorů umístěných na těle. Do této 
vzdálenosti musí být umístěny všechny senzorové moduly (zařízení) registrované v síti, 
aby mohly být jejich požadavky zaznamenány. Omezení dosahu sítě má tři pozitivní 
efekty. Spotřeba vysílače je nižší, v případě použití sdíleného senzoru je jednoduše 
určitelná osoba, která měření provedla, a omezením výkonu je opět zvýšena bezpečnost 
komunikace, kdy by případný narušitel musel být v omezeném dosahu sítě.  
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Ovládání koordinátoru je řešeno co nejjednodušeji a to pomocí tlačítek CON 
a RES. Podržením tlačítka CON je možné manuálně otevřít registrační okno. 
Tlačítko RES, pokud je drženo během spuštění koordinátoru, způsobí vymazání 
nastavení koordinátoru a seznamu registrovaných modulů (uvede koordinátor 
do výrobního nastavení). Koordinátor lze řídit také z PC, kde jsou možnosti nastavení 
rozsáhlejší (viz kapitola 4.1.2.1). Uživatel je o stavu koordinátoru zpětně informován 
pomocí dvou stavových LED diod (viz obr. 27), ze kterých lze určit aktuální stav 
zařízení registrovaných v síti a stav koordinátoru (slabá baterie, ukládání záznamu, 
otevřené registrační okno apod.). Detailnější výpis stavu lze opět zobrazit z počítače. 
 
Obr. 27 Fotografie vyvinutého koordinátoru osobní sítě [119] 
4.1.2.1 Komunikace koordinátoru s okolím 
Komunikace koordinátoru s okolím probíhá na dvou úrovních pomocí jednoho 
společného protokolu. Hlavní komunikace, kterou řídí koordinátor sám, je komunikace 
uvnitř osobní sítě. Tato ZigBee PRO síť je navržená v hvězdicové topologii 
(viz obr. 28), kdy většinu komunikačních relací iniciuje koordinátor odesláním svého 
požadavku cílovému modulu. Komunikační modul odesílá odpověď koordinátorovi 
jako přímou reakci na jeho požadavek, případně je schopen odeslat data automaticky 
po dokončení externě spuštěného měření, pokud se jedná o sdílený senzorový modul. 
Doplňkovou komunikaci tvoří přenos dat mezi koordinátorem a externím 
zařízením (nejčastěji počítačem nebo sběrným bodem). Toto spojení je vždy typu 1:1, 
což znamená, že v jednu chvíli je koordinátor fyzicky propojen s maximálně jedním 
externím zařízením. Pro univerzálnost rozhraní je tato komunikační linka vytvořena 
jako klasická asynchronní sériová komunikace (UART) s přenosovou rychlostí 
115200 Baud. Fyzické spojení s externím zařízením lze realizovat libovolným 
způsobem, buď přes sériový port počítače s linkovým napětím 3,3 V, nebo pomocí 
jakéhokoliv jiného rozhraní, schopného přenášet univerzální asynchronní data (ZigBee, 
Bluetooth apod.). Pro případ komunikace mezi externím zařízením a moduly uvnitř 
osobní sítě funguje koordinátor jako transparentní brána. 
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Obr. 28 Topologie komunikačních sítí mezi koordinátorem, osobní sítí a externím připojením 
(počítačem nebo sběrným bodem) [120]  
V osobní ZigBee PRO síti jsou všechny přenášené pakety adresovány pomocí 
jedinečné MAC adresy komunikačních modulů definované výrobcem, avšak v rámci 
sítě se každý modul včetně koordinátoru hlásí svým DID (8-bitové ID zařízení). 
MAC adresa je použita pouze na linkové vrstvě komunikace, zatímco DID je využito 
na úrovni síťové komunikace uvnitř přenášených paketů. Propojení mezi konkrétním 
DID a MAC adresou je realizováno adresní tabulkou uloženou v koordinátoru, 
která je upravována vždy v průběhu procesu registrace neznámého zařízení do osobní 
sítě (viz kapitola 4.1.2). Kromě vnitřní síťové adresy definuje DID i přesný typ modulu, 
a tím i strukturu přenášených komunikačních dat a příkazů (viz obr. 28). Rozdělení 
fixních DID mezi jednotlivé typy modulů je uvedeno v tab. 3. 
Tab. 3 Rozdělení síťových DID adres mezi jednotlivé typy modulů v osobní síti 
Rozsah ID Zařízení Funkce zařízení 
255 Koordinátor Koordinátor osobní sítě 
0 Náhledový modul PC/sběrný bod připojený přes ZigBee PRO 
1 ÷ 4 Senzor pocení Senzorický modul 
5 Senzor draslíku v moči Senzorický modul 
6 Osobní váhy Senzorický modul 
7 ÷ 254 Rezervováno Dosud nepřiděleno, budoucí využití 
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Komunikační protokol a struktura datových paketů byla opět volena s ohledem 
na maximální univerzálnost použití. Pakety jsou v rámci jednotného komunikačního 
protokolu kódovány jako ASCII text, a proto není třeba pro komunikaci s počítačem 
žádný speciální software, ale stačí jakýkoliv volně dostupný komunikační program 
zvládající sériovou komunikaci (např. HyperTerminal). Začátek paketu je vždy uvozen 
speciálním znakem „%“, za kterým následuje symbol příkazu (viz příloha 1) 
a DID cílového zařízení v hexadecimálním formátu. Pokud paket obsahuje data, 
jsou vložena bezprostředně za DID. Paket je následně ukončen znakem přechodu 
na nový řádek (ASCII kód 13). Jakmile cílové zařízení obdrží tento kód, zahájí 
dekódování a provádění příkazu obsaženého v paketu. Mezery jsou ignorovány. Příkazy 
a formáty paketů se mohou lišit v závislosti na typu zařízení. Struktura všech 
podporovaných paketů je uvedena v příloze 1 a 2. 
Jedním z příkazů se specifickou funkcí je příkaz pro nastavení kalibračních dat. 
Každý ze senzorických modulů má pro všechny své senzory samostatně uložená 
kalibrační data, která je možné načíst nebo uložit z počítače pomocí kalibračních 
paketů. Kalibrační data odpovídají koeficientům kalibračních křivek různých tvarů, 
které jsou pro daný senzor nejvhodnější (lineární, exponenciální, polynomický, lomená 
křivka nebo jiný speciální tvar).  
 
Obr. 29 Komunikační software (terminál) vytvořený v rámci projektu pro usnadnění a zpřehlednění 
komunikace běžnému uživateli systému [120] 
Při použití běžně dostupného softwaru pro sériovou komunikaci je nutné znát 
přesnou strukturu jednotlivých paketů a příkazů. Pro usnadnění komunikace byl proto 
v rámci projektu vytvořen jednoduchý terminál (viz obr. 29) s možností automatického 
vytváření příkazových a datových paketů přímo pro osobní síť pomocí intuitivního 
zadávání bez nutnosti přímé znalosti struktury každého paketu. Software obsahuje 
prvky pro nastavení portu, přes který je koordinátor připojen, řádek pro zadávání 
a odeslání paketu a okno výpisu příchozích dat. Pokud program detekuje podporovaný 
typ paketu, vypíše zároveň i obsah paketu v uživateli srozumitelné formě. 
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Kromě ručního zadání paketu je možné jej vytvořit pomocí průvodce na pravé 
straně formuláře. Uživatel si definuje DID cílového zařízení, vybere jeden 
z podporovaných příkazů a následně vyplní řádky v tabulce všech parametrů, které daný 
příkaz vyžaduje. Tlačítkem „Create command“ pak jednoduše převede zadaná data 
do formátu daného paketu a vloží je do řádku pro zadávání paketu k odeslání. Veškerou 
komunikaci lze i exportovat do textového souboru v reálném čase. 
4.1.3 Osobní senzor na těle pro měření teploty a množství potu 
Jako ukázkový osobní senzor byl vytvořen bezdrátový modul pro měření 
množství odpařeného potu. Tento modul měří teplotu a vlhkost v těsné blízkosti kůže 
a v okolním vzduchu, z čehož je možné, za pomoci vztahu pro difuzi vodních par skrze 
komoru v senzoru do okolního prostředí, určit rychlost odpařování potu [118]. Složení 
vyvinutého modulu je znázorněno na obr. 30. V pouzdru o velikosti (30 × 60 × 17) mm 
a hmotnosti 40,4 g je umístěna veškerá elektronika s bezdrátovým modulem 
a integrovanou anténou, napájecí baterií a všemi potřebnými senzory. 
Modul je přichycen pružným páskem na povrch kůže, většinou na vnější stranu 
předloktí. 
 
Obr. 30 Nákres složení senzoru pro měření množství potu s popisem všech jeho částí [119] 
Kanál pro odvod vodních par z pokožky o kruhové ploše průměru 22 mm 
je na obr. 30 vlevo. Přímo na pokožku přiléhá senzor tělesné teploty a v těsné blízkosti 
kůže je umístěn senzor vlhkosti kůže. Ten je vyroben s nanostrukturovanou TiO2 
vrstvou na povrchu [111] a byl vytvořen také v rámci projektu MAS. Jeho hlavní 
předností je zvýšená rozlišovací schopnost v oblasti vysokých vlhkostí, které se v okolí 
kůže vyskytují. Další výhodou je rychlejší reakce na změnu vlhkosti, než mají komerční 
tlustovrstvé typy. Vlhkost a teplota okolí je měřena na vnější straně difuzního kanálu. 
Vnější vlhkost je měřena standardním komerčním senzorem HS-15P [90] s vyšší 
přesností v oblasti běžných hodnot relativní vlhkosti, vyskytující se ve vnějším 
prostředí. Senzory jsou od kanálu mechanicky odděleny, aby nedocházelo k přímému 
ovlivnění vyšší vlhkostí v kanálu.  Fotografie vytvořeného modulu je vidět na obr. 31. 
Návrh a optimalizace senzorických systémů využívajících malovýkonových  
napájecích generátorů 
 
- 51 - 
  
Obr. 31 Fotografie rozloženého (vlevo) a kompletovaného (vpravo) modulu pro měření  
množství potu [119] 
Navržený modul (viz obr. 31) má kompaktní velikost, která dle reakcí testovaných 
osob obtěžuje svého nositele jen minimálně. Další zmenšení rozměrů mělo za následek 
výrazné zhoršení přesnosti měření vlivem zkrácení difúzního kanálu a nežádoucího 
částečného pronikání vnějšího vzduchu k senzoru vlhkosti pokožky. Tento efekt 
se dá potlačit umístěním paropropustné membrány na vnější stranu kanálu, 
ale omezením průchodu vodních par by došlo ke zkreslení výsledků (odpařování 
by bylo pomalejší než na zbylých částech těla). Celkový výdej vody pocením 
je pak přepočítán poměrem plochy kanálu na plochu kůže těla s ohledem na průměrnou 
relativní rychlost pocení v místě umístění senzoru. 
  
Obr. 32 Umístění senzoru rychlosti pocení (vlevo) včetně koordinátoru (vpravo) na testované osobě  
v průběhu sportovní aktivity 
Po dokončení výrobní fáze bylo přistoupeno k testování funkčnosti senzoru. 
Data byla měřena na různých testovaných osobách (muži i ženy ve věku 
od 20 do 50 let) při různých aktivitách (práce v kanceláři, běžný pohyb ve venkovním 
prostředí, sportovní činnost apod.). Ukázka umístění senzoru během testovacího měření 
je vidět na obr. 32. Vybraná naměřená data jsou uvedena na obr. 33. Pro různorodost 
činností byl vybrán výsledek testu provedeného v rámci běžného pracovního dne muže 
ve věku 36 let. Z výsledků je patrné, že byla prokázána funkčnost senzoru a jeho 
citlivost na změnu aktivity testované osoby, jak bylo požadováno. 
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Obr. 33 Osmihodinový záznam měření potu v průběhu běžného pracovního dne muže ve věku 36 let 
s vyznačenými časy jednotlivých aktivit [119] 
4.1.4 Sdílený senzor pro měření množství draslíku v moči 
Koncentrace draslíku v moči, zejména její odchylka od dlouhodobého průměru, 
je přímým indikátorem dehydratace [114]. Z tohoto důvodu byl jako sdílený senzorový 
modul navržen modul pro automatické měření této koncentrace. Modul využívá 
standardních iontově selektivních senzorů „K+ typ 25-19+“ (výrobce Elektrochemické 
Detektory, spol. s r.o. [91]) s napěťovým výstupem, velkou selektivitou a garantovanou 
odezvou na koncentraci draslíku. Senzor je vložen do těla standardní kádinky na vzorky. 
K senzoru je přes zabudovaný konektor připojována elektronika vytvořeného modulu, 
což zajišťuje snadnou nahraditelnost s časem silně degradujících senzorů. 
Návrh modulu a modul samotný je vidět na obr. 34. 
 
  
Obr. 34 Návrh (vlevo nahoře) a výsledná konstrukce elektroniky (vlevo dole) a senzorového  
modulu (vpravo) pro měření koncentrace draslíku v moči [114] 
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Senzorový modul obsahuje baterii a bezdrátový komunikační modul. Mimo tyto 
dva standardní prvky je v modulu implementována elektronika pro zesílení a filtrování 
měřeného signálu pro maximální využití rozsahu použitého precizního 
nízkopříkonového AD převodníku [89]. Pro komunikaci s uživatelem je využito tlačítko 
pro zahájení měření a LED dioda signalizující probíhající měření a stav slabé baterie. 
Po stisku tlačítka se rozsvítí LED dioda signalizující měření. Toto měření trvá cca 5 s, 
po kterých jsou data odeslána koordinátoru a LED dioda zhasíná. V případě slabé 
baterie dioda pouze krátce problikne. Tato konfigurace umožňuje využít senzorový 
modul jako zabudovaný modul v toaletě, kdy tlačítko bude nahrazeno snímačem 
ve splachovači a měření vzorku v toaletě tak proběhne automaticky před spláchnutím. 
 
Obr. 35 Výsledky měření citlivosti draslíkového senzoru na interferenční složky moči [114] 
Před fyzickou realizací modulu bylo ověřeno potlačení citlivosti senzoru 
na ostatní prvky moči, především na močovinu. V závislosti na maximální koncentraci 
vedlejších složek moči [92] byly vytvořeny roztoky s různými koncentracemi těchto 
látek a syntetickou močovinou. Výsledek testovacího měření senzoru ukazuje obr. 35. 
Z něj je patrný vliv močoviny na měření koncentrací draslíku pod 0,1 mg·l−1, 
což je dostatečná rezerva od běžných koncentrací draslíku v moči 
(100 mg·l−1 až 2 g·l−1 [92]). V návaznosti na získané výsledky byla provedena kalibrace 
modulu a proběhlo testování reálných vzorků moči od pěti náhodně testovaných osob. 
Naměřené údaje se pohybovaly v očekávaných mezích (viz obr. 36), čímž byla 
potvrzena funkčnost modulu. Naměřená data zároveň v omezené míře odpovídala 
i subjektivním pocitům daných osob (napití/dehydratace). Pro přesné stanovení vlivu 
dehydratace na výstup modulu by však bylo třeba sledovat výsledky osob průběžně 
po dobu několika týdnů až měsíců, což svým rozsahem nebylo možné realizovat v rámci 
práce, ale v budoucnosti si tato oblast zaslouží více pozornosti. 
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Obr. 36 Naměřená kalibrační křivka senzoru pro měření draslíku v moči  
s vyznačenými hodnotami pěti reálně naměřených vzorků moči [114] 
4.1.5 Osobní nebo sdílené váhy 
Posledním vytvořeným senzorovým modulem byly osobní váhy [121], které jsou 
univerzální a mohou pracovat jako sdílený i jako osobní senzor (v závislosti na jejich 
nastavení). Využívají zapojení čtyř odporových tenzometrů a čtyř referenčních 
(nezatížených) tenzometrů zapojených do můstku. Napěťový výstup můstku je během 
měření zesílen, zpracován AD převodníkem a odeslán řídícím mikrokontrolérem 
do koordinátoru. Měření je možné spustit na dálku z koordinátoru nebo počítače 
(v režimu osobního senzoru), nebo krátkým sešlápnutím váhy nohou (v režimu 
sdíleného senzoru). Po spuštění měření proběhne kalibrace nulové hmotnosti (odečtení 
hmotnosti samotné váhy), následně je provedeno měření, po kterém jsou data odeslána, 
a měřicí cyklus je tímto ukončen. O aktuálním stavu vah, tj. průběhu měření, je uživatel 
informován různými typy zvukových signálů (spuštění vah, kalibrace dokončena, 
měření dokončeno a měření se nezdařilo). Konstrukčně jsou váhy řešeny standardním 
uspořádáním, kdy nášlapná deska vah stojí na čtyřech opěrných bodech, přičemž každý 
bod je uchycen pomocí tenzometru. Fotografie vytvořených vah je na obr. 37. Během 
testovacích měření byla ověřena přesnost vážení na 0,2 kg. 
 
Obr. 37 Fotografie vytvořených osobních vah 
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4.1.6 Optimalizace spotřeby systému a jeho testování 
Metody řízení spotřeby jednotlivých modulů vycházejí z jejich specifických 
požadavků na režim činnosti, ve kterém musí pracovat. V prvních krocích při vytváření 
konečných metod řízení spotřeby bylo vycházeno z teoretických schémat řízení 
spotřeby popsaných v kapitole 2.2. Požadované spotřebě a možnostem daných zařízení 
byl poté uzpůsoben i výběr zdroje energie pro jejich napájení. 
Koordinátor musí neustále dohlížet na obsluhu všech zařízení v síti a z tohoto 
důvodu není možné jej na delší dobu uvést do režimu se sníženou spotřebou. Optimální 
doba, na kterou je možné koordinátor do režimu se sníženou spotřebou uvést, byla 
vzhledem k pravděpodobnosti příchodu datových paketů od ostatních modulů 
nebo aktivaci vstupů od uživatele stanovena na 10 s. Tato doba je nastavena interním 
oscilátorem řídícího mikrokontroléru, který se na rozdíl od ostatních periferií 
nezastavuje. Doba 10 s je dostatečně dlouhá pro alespoň částečné snížení spotřeby, 
ale je i dostatečně krátká, aby činnost sítě nebyla narušena. Při každém probuzení 
zároveň koordinátor zjišťuje stav (měřená data) jednotlivých zařízení v síti, 
kdy v každém cyklu testuje stav jednoho zařízení a v dalším cyklu se přesunuje 
na zařízení následující. Z důvodu malého počtu přiřazených DID cykluje dotazy pouze 
na 8 zařízení. Každé zařízení je tak aktualizováno jednou za 80 s, z čehož plyne 
i perioda ukládání záznamů z osobních senzorických modulů. Vzhledem k malé 
rychlosti dějů v lidském těle je perioda 80 s pro ukládání dat také dostatečná. 
Kromě probuzení interním časovačem může být řídící mikrokontrolér uveden 
do normálního provozu i uživatelským vstupem, tzn. stiskem libovolného tlačítka. 
Koordinátor má ze všech modulů kvůli nejmenším možnostem režimu spánku největší 
proudové nároky. Jeho průměrná spotřeba však nepřekračuje 20 mA, a proto byly 
(i s ohledem na dostatečný prostor v koordinátoru) zvoleny pro napájení dvě dobíjecí 
AAA tužkové baterie, které zaručí při kapacitě 1250 mAh dobu provozu minimálně 
60 hodin. Tato doba je dostačující, vzhledem k předpokladu, že 1× denně (v noci, 
v době uživatelské neaktivity) bude koordinátor automaticky dobíjen. 
Jiná situace je u ostatních modulů. Délka jejich aktivního času může být snížena 
pouze na nejnutnější dobu (cca 22 ms) pro zjištění nastalých událostí (příchozí paket 
nebo uživatelský vstup). Není nutné při každém probuzení vysílat data, jako je tomu 
v případě koordinátoru. Pokud nenastane neočekávaná událost, je delší doba aktivity 
očekávána u osobních modulů každých 80 s (v závislosti na cyklování modulů 
koordinátorem) a u sdílených modulů, které jsou buzeny pouze uživatelem v případě 
jednorázových měření, to mohou být i stovky minut. Doba zpracování běžného příkazu 
na změření hodnot a jejich zpětné odeslání je průměrně 100 ms. Pro kompletní snížení 
energetických nároků v době nečinnosti bylo přistoupeno k hardwarovému řízení 
spínání všech periferních obvodů modulu a jejich odpojování, pokud neprobíhá měření. 
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Obr. 38 Spotřeba senzorových modulů v průběhu jednoho aktivního cyklu 
Po aplikaci všech použitelných technologií pro snížení spotřeby byl proměřen 
proudový odběr modulu běhěm zpracování běžného aktivního cyklu. Průměrná spotřeba 
v aktivním stavu byla stanovena na 38,5 mW a v neaktivním stavu na 19,5 mW 
při napájení 3 V (viz obr. 38). Z tohoto důvodu bylo přistoupeno k dalšímu snížení 
biasových proudů a zmenšení počtu pasivních prvků. Zároveň byly do modulů 
vytvořeny a implementovány doplňkové externí kombinační logické obvody zajišťující 
buzení modulu mimo jádro mikrokontroléru. Těmito úpravami bylo dosaženo dalšího 
potlačení proudů jak v aktivním tak v neaktivním režimu a celková spotřeba byla 
snížena na 620 µW při napájecím napětí 3 V (viz obr. 39). V měřicích modulech byla 
pro úsporu místa použita lithiová baterie CR-2477 o kapacitě 1000 mAh. Dle reálně 
naměřených hodnot vydrží tato baterie napájet systém minimálně po dobu 7 měsíců, což 
je z hlediska činnosti aktivně měřicích modulů dostatečná doba do servisního zásahu. 
 
Obr. 39 Spotřeba senzorových modulů v průběhu jednoho aktivního cyklu po revizi obvodového 
zapojení z důvodu doplňkového snížení spotřeby [119] 
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Po dokončení výroby a charakterizaci všech modulů i koordinátoru byla ověřena 
funkčnost celého systému praktickým měřením v reálných podmínkách. 
Ten byl funkční v celém rozsahu s definovanou proudovou spotřebou a životností 
baterií. Tento projekt neměl být nikdy napájen z EH generátorů, měl pouze prokázat 
limity snížení spotřeby takto robustního bezdrátového systému, avšak vzhledem k velmi 
nízké výsledné spotřebě by některé z modulů (kromě koordinátoru) byly schopny 
pracovat s napájením pomocí výkonnějších typů EH zdrojů. Systém byl zároveň plně 
kompatibilní a spolupracoval se všemi ostatními zařízeními v systému vyvíjeném všemi 
partnery projektu MAS [115], což bylo základním požadavkem při vývoji systému 
tohoto typu. Řešení a úspěšná obhajoba projektu MAS navíc chronologicky předcházela 
hlavní části této práce a poznatky nabité v průběhu jeho řešení měly být využity pro 
následnou realizaci miniaturizovaného systému realizovaného jako hlavní část práce. 
4.2 Plně implantovatelné miniaturní biomedicínské systémy 
Jako vhodná ukázka miniaturního systému byl pro účely práce zvolen plně 
implantovatelný kochleární implantát [106]. Současné kochleární implantáty nejsou 
plně implantovatelné (skládají se z vnější části s vysílačem a vnitřní části s přijímačem 
a elektrodou, viz obr. 40) a nevyužívají metod EH. Z tohoto důvodu byl vývoj nové, 
plně implantovatelné umělé kochley vybrán jako ukázka nových metod optimalizace 
napájení miniaturizovaných medicínských systémů využívajících EH. 
 
Obr. 40 Běžné uspořádání konvenčních kochleárních implantátů 
4.2.1 Zdroje vhodné pro napájení implantovatelných systémů 
Podle možností a požadavků diskutovaných v předchozích kapitolách byly 
pro simulaci a realizaci výše zmíněných bio-senzorických systémů vybrány celkem 
dva nejvýhodnější použitelné principy EH. Jako hlavní, časově stálý zdroj s malým 
výkonem byl vybrán termoelektrický generátor (viz kapitola 2.4.4) a jako nepravidelný 
doplňkový zdroj s velkým, časově nestálým výkonem pak generátor mechanický, patřící 
do podskupiny využívající kinetické energie (viz kapitola 2.4.3). Tyto dva 
nejperspektivnější typy generátorů pro zmíněnou aplikaci budou podrobně popsány 
v následujících podkapitolách. 
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4.2.2 Návrh blokové struktury systému umělé kochley 
Nový koncept umělé kochley, řešený v rámci práce, může být díky hlavnímu 
přínosu v podobě aplikace EH převeden na systém s naprosto nezávislým napájením. 
Díky tomu je možné implantovanou a vnější elektroniku spojit do jednoho celku 
a vytvořit tak plně implantovatelnou umělou kochleu. Tím lze zvýšit i životní standard 
pacienta, který nebude mít na vnějším uchu umístěnou žádnou externí elektroniku. 
 
Obr. 41 Struktura komplexního implantovatelného systému vyvíjené umělé kochley skládající se 
z jednotlivých dílčích bloků: EH generátoru, akumulátoru energie, obvodu pro přímé zpracování 
výstupu EH generátorů a cílového systému (spotřebiče, viz kapitola 2.4), včetně dílčích 
subbloků [105] 
Elektroniku inovovaného kochleárního implantátu o maximálních rozměrech 
(25 × 20 × 10) mm je možné umístit do dutiny v lebeční kosti nacházející se v těsné 
blízkosti vnějšího ucha. Aby ji bylo možné do této podoby miniaturizovat, je místo 
klasického mikrofonu s obvody pro dekompozici signálu použita nově vyvinutá banka 
frekvenčně selektivních MEMS akustických senzorů (viz obr. 41). Ty svojí konstrukcí 
umožňují i snížit spotřebu systému, stejně jako další nově vyvinuté obvodové principy 
použité v průběhu vývoje systému. Pro kompletní optimalizaci napájení byl v souladu 
s dílčími cíli stanovenými v kapitole 3 vytvořen komplexní model systému a všech jeho 
subbloků (od generátorů až po implantovanou elektrodu, viz obr. 41) v prostředí SPICE. 
Zmíněná dílčí řešení jsou popsána v následujících podkapitolách. 
4.2.3 Zdroje pro napájení systému s využitím energy harvestingu 
Pro napájení systémů je vždy třeba použít zdroj s dostatečně velkým výstupním 
výkonem. Ten lze případně doplnit o přídavný zdroj, který by zajistil dodávku energie 
v době, kdy ji první zdroj není schopen zajistit. Pro potřeby kochleárního implantátu 
je ve spojení s existencí neustálého pohybu hlavy (otáčení, při chůzi, při jakémkoliv 
naklonění apod.) ideální využití energeticky výkonného miniaturizovaného 
EH generátoru využívajícího kinetické energie. Ten je v čase velice nevyrovnaný, 
a proto byl jako doplňkový typ pro zajištění ustáleného příkonu po celou dobu provozu 
systému (tzn. i v době déle trvajícího klidu bez pohybu) vybrán MEMS termoelektrický 
generátor. Vzhledem k vyrovnané teplotě organismu nabízí tento typ generátoru 
sice velmi nízký, ale výkonově vyrovnaný zdroj energie. 
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4.2.3.1 Náhradní elektrický model generátoru využívajícího kinetickou energii 
Při výběru vhodné konstrukce a uložení EH generátoru zužitkovávajícího 
kinetickou energii je třeba vycházet z charakteru a nejčastějšího vektoru působení 
zrychlení v daném místě použití systému. Vzhledem k předpokládanému umístění 
v oblasti lidské hlavy je nejvýraznějším zrychlením působícím na generátor zrychlení 
ve vertikální ose. To je způsobené pohybem hlavy, na kterou je přenášen pohyb celého 
těla. V případě pohybu ve vodorovném směru jsou pohyby výrazně zatlumené volným 
uložením hlavy na krku. Z hlediska charakteru zrychlení bylo v průběhu návrhu 
uvažováno zrychlení způsobené pohybem při chůzi jako majoritní, z čehož vyplývaly 
i specifické vlastnosti zrychlení, tj. harmonický pohyb s periodou kmitání pohybující 
se v rozsahu od 1 Hz do 15 Hz [83], v závislosti na charakteru chůze a parametrech 
pohybující se osoby. Ostatní zdroje vibrací jsou příliš náhodné a s malým výkonem, 
než aby mohly být v tomto případě efektivně čerpány. Pro tento účel byl s ohledem 
na dostupnost dostatečně velkého prostoru pro umístění generátoru zvolen 
elektromagnetický generátor využívající elektromagnetické indukce v cívce. 
Ta je umístěná v magnetickém poli pohybujícího se permanentního magnetu 
uchyceného v pružném závěsu (viz obr. 42). Tento typ generátoru dosahuje pro danou 
aplikaci a očekávané nízké budící frekvence největší účinnosti, kterou lze v daných 
podmínkách realizovat [93]. 
 
Obr. 42 Znázornění fyzikálního principu EH generátoru čerpajícího kinetickou energii [93] 
Zobecněný nákres mechanické konstrukce a fyzikálního principu generátoru 
je zobrazen na obr. 42. Vertikální zrychlení AV uvede do pohybu generátor, ve kterém 
je na pružných závěsech o tuhosti k uložen permanentní magnet o hmotnosti m. 
Díky setrvačnosti magnetu se začne tento magnet obklopený magnetickým polem 
pohybovat podél cívky fixované na tělo generátoru. Cívku lze charakterizovat 
indukčností L a jejím vnitřním odporem (RC). Na cívce je pohybem magnetického pole 
indukováno napětí, které je posléze přivedeno na externí odporovou zátěž (RZ). 
Mechanické kmitání magnetu je tlumeno dvěma vlivy. Mechanicky je pohyb brzděn 
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přeměnou pohybové energie pružných závěsů na teplo vzniklé jejich deformací, 
což je charakterizováno koeficientem mechanického tlumení bm. Zároveň proud 
odebíraný do zátěže vytváří průchodem cívkou magnetické pole, které působí proti 
magnetickému poli magnetu a dochází k elektrickému brzdění charakterizovaném 
koeficientem elektromagnetického tlumení be. 
 
Obr. 43 Náhradní elektromechanický model EH generátoru čerpajícího kinetickou energii [107] 
Na základě fyzikálních principů popsaných v předchozím odstavci byl sestaven 
náhradní elektromechanický model generátoru v prostředí SPICE (viz obr. 43). 
Ten byl odvozen ze základního modelu publikovaného v [94]. Vertikální zrychlení AV 
je reprezentováno napěťovým zdrojem (VA), který je navržen jako uživatelsky 
programovatelný zdroj. 
Napětím řízený napěťový zdroj (E1) reprezentuje druhý Newtonův zákon 
(D’Alembertův princip) a definuje sílu působící na zavěšený magnet o hmotnosti m 
způsobenou vlivem vertikálního zrychlení. Tato síla je v náhradním obvodu 
reprezentována napětím na výstupu zdroje (E1). Mechanické parametry celého 
mechanického rezonančního obvodu jsou pak reprezentovány indukčností (Lm) 
nahrazující hmotnost zavěšeného magnetu, kapacitou (Ck) představující tuhost pružného 
zavěšení a rezistorem (Rm) symbolizujícím koeficient mechanického tlumení. Druhý 
rezistor (Re) reprezentuje elektromagnetické tlumení. Pro přesné zavedení zpětné vazby 
(velikost koeficientu elektromagnetického tlumení závisí na odebíraném proudu 
do zátěže) je hodnota odporu definována parametricky podle vztahu (3), kde velikost 
tlumení závisí na výkonu na cívce L a druhé mocnině rychlosti pohybujícího 
se magnetu. Proud tekoucí tímto ekvivalentním mechanickým obvodem pak odpovídá 












= 𝑛 ∙ 𝐵 ∙ 𝑙 ∙
∆𝑠
∆𝑡
= 𝑛 ∙ 𝐵 ∙ 𝑙 ∙ 𝑣 (4) 
 
Návrh a optimalizace senzorických systémů využívajících malovýkonových  
napájecích generátorů 
 
- 61 - 
Velikost indukovaného napětí je určena z Faradayova zákona (4) pro pohyb cívky 
o n (parametr FL_N) závitech v homogenním magnetickém poli rychlostí v, 
kde l (parametr FL_L) je délka cívky a B (parametr FL_B) je velikost magnetické 
indukce dané permanentním magnetem. Výstupní smyčka náhradního obvodu 
generátoru obsahuje kromě zdroje indukovaného napětí také sériovou kombinaci 
zatěžovacího rezistoru (RZ) a elektrického odporu vinutí cívky (RC). 
4.2.3.2 Analýza a simulace EH generátoru využívajícího kinetickou energii 
Vývoj, simulace a optimalizace miniaturizované varianty elektromagnetického 
EH generátoru využívajícího kinetickou energii pohybu hlavy probíhal ve spolupráci 
s ústavem mechaniky těles, mechatroniky a biomechaniky FSI VUT v rámci spolupráce 
na společném projektu výzkumu umělé elektromechanické kochley [106]. 
Po mechanické stránce byl generátor optimalizován na FSI (viz obr. 44) a následné 
simulace a úpravy pro konkrétní aplikaci probíhaly na obou pracovištích současně. Jako 
řešení jednoho z dílčích cílů práce byl vytvořen simulační model generátoru v prostředí 
SPICE, který je plně kompatibilní s ostatními bloky obvodu umělé kochley, aby mohla 
být provedena konečná optimalizace generátoru. 
 
Obr. 44 Návrh uspořádání EH generátoru využívajícího kinetickou energii realizovaný  
na FSI VUT v Brně [106] 
Pro optimalizaci generovaného výkonu byly na FSI VUT naměřeny časové 
průběhy zrychlení způsobené pohybem hlavy během různých činností (viz tab. 5) 
v celkové délce 60 s. Měření probíhalo automatickým měřicím systémem připevněným 
na hlavu měřené osoby v oblasti spánku. Záznam průběhů byl realizován ve všech třech 
osách, přičemž z naměřených hodnot bylo ověřeno, že velikost zrychlení 
ve vodorovných osách je oproti vertikální ose zanedbatelná. Naměřené hodnoty 
Návrh a optimalizace senzorických systémů využívajících malovýkonových  
napájecích generátorů 
 
- 62 - 
zrychlení ve vodorovném směru se pro stanovený testovací soubor měření (viz tab. 5) 
pohybovaly v rozmezí od 15 % do 67 % vzhledem ke zrychlení ve vertikálním směru. 
Průměrně bylo ve vodorovném směru zjištěno cca 40 % zrychlení vertikálního směru. 
Pokud by mělo být toto zrychlení čerpáno generátorem v plné výši, bylo by nutné 
doplnit generátor o sběr energie v obou vodorovných osách najednou. To by při zvýšení 
získaného výkonu na max. 140 % původní hodnoty vedlo ke zvětšení rozměrů i celkové 
hmotnosti generátoru nad 300 % původních hodnot, což je pro implantaci 
neakceptovatelné navýšení. Z tohoto důvodu bylo od realizace tříosého generátoru 
ustoupeno. 
Naměřené průběhy zrychlení ve vertikálním směru byly použity jako vstupní data 
pro vytvořený elektromechanický model EH generátoru v prostředí SPICE. Následně 
byly za použití simulace optimalizovány parametry generátoru tak, aby byla 
maximalizována účinnost celého generátoru. Vhodným nastavením poměru tuhosti 
pružného uložení magnetu a jeho hmotnosti byl nastaven mechanický rezonanční 
kmitočet do oblasti s nejvyšším získaným výkonem a zároveň byla optimalizována 
i velikost ostatních elektrických prvků obvodu včetně určení ideální velikosti 
zatěžovacího elektrického odporu. Maximální rozměr a hmotnost generátoru byla 
volena s ohledem na velikost dutiny v lebeční kosti pro umístění generátoru a s ohledem 
na akceptovatelné zatížení lidské hlavy přidanou hmotností generátoru. Zároveň byl 
z důvodu minimalizace mechanické zpětné vazby na pohyb hlavy mírně posunut 
rezonanční kmitočet mechanického rezonančního obvodu, aby nedocházelo 
k rozkmitání hlavy při dosažení rezonance s budícími kmity. Všechny optimalizované 
parametry generátoru, které byly aplikovány na výsledný model a použity pro simulace, 
jsou uvedeny v tab. 4. 
Tab. 4 Optimalizované parametry EH generátoru využívajícího kinetické energie [107] 
Parametr Náhradní prvek Hodnota 
m [kg] Lm [H] 0,0046 
k [N·m−1] Ck [F] 0,0122 
Q [-] Q [-] 100 
n [-] FL_N [-] 1500 
B [T] FL_B [T] 0,6 
l [m] FL_L [m] 0,012 
RC [Ω] 1830 
RZ [Ω] 17000 
rozměry [mm] - 20 × 20 × 5 
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Po optimalizaci parametrů generátoru bylo přistoupeno k ověření simulačního 
modelu a zjištění maximální dosažitelné energie, kterou je schopen generátor 
při testovaných činnostech získat. Na obr. 45 je uvedena ukázka výsledků simulace 
(výstupní napětí a výkon) pro rychlou chůzi simulovaná na vytvořeném 
elektromechanickém modelu v prostředí SPICE. Maximální výstupní výkon 
byl stanoven při optimální zátěži, tj. v globálním maximu funkce P = f(RZ). Pro variantu 
rychlé chůze bylo zjištěno maximální výstupní napětí ±3 V a průměrný výkon 50 µW. 
Zároveň bylo dokázáno, že se získané průběhy shodovaly s výsledky získanými 
na FSI VUT v případě fyzikálních výpočtů a simulací v prostředí Matlab, čímž byla 
prokázána správnost vytvořeného simulačního modelu pro prostředí SPICE. 
 
Obr. 45 Budící síla (nahoře), generované napětí (uprostřed) a dosažitelný výkon (dole) simulovaný 
pro rychlou chůzi po dobu 7 s na SPICE modelu EH generátoru využívajícím kinetické energie [105] 
Po simulaci průběhů byl určen maximální dosažitelný výkon generátoru 
pro všechny měřené druhy referenčních aktivit (viz tab. 5). Nejslibnějších výsledků bylo 
dosaženo při chůzi, kdy nezávisle na terénu byly získány vyšší výkony při vyšších 
rychlostech chůze (v rozsahu 12 µW až 52 µW). Při práci v laboratoři, při které 
byl prováděn pohyb hlavou jen minimálně, bylo dosaženo průměrného výkonu 
jen v jednotkách µW a získané výkony při jízdě v autě byly naprosto zanedbatelné. 
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Tab. 5 Průměrný výkon generovaný EH generátorem z kinetické energie  
při různých typech fyzických aktivit [105] 
Druh činnosti PPRŮM [µW] 
Rychlá chůze 51,63 
Chůze 26,97 
Chůze do schodů 12,20 
Práce v laboratoři 3,43 
Řízení auta 0,22 
 
4.2.3.3 Náhradní elektrický model TEGu 
Termoelektrický generátor (TEG) je teplotně řízeným napěťovým zdrojem 
s teplotně závislým vnitřním elektrickým odporem. Řízený napěťový zdroj reprezentuje 
Seebeckův jev, který je dominantním jevem TEGů (viz kapitola 2.4.4). Pro potřeby 
elektrické simulace TEGu byl vytvořen behaviorální model (viz obr. 46) respektující 
výše popsaný Seebeckův jev. Vnitřní elektrický odpor je navržen jako sériová 
kombinace odporu polovodičového materiálu uvnitř TEGu a k němu připojených 
kovových kontaktů a vodivých cest, čímž model respektuje reálnou strukturu TEGu. 
V závislosti na teplotě vykazuje Seebeckův jev a odpor kovových přívodů lineární 
charakter, zatímco elektrický odpor polovodivého materiálu má závislost na teplotě 
exponenciální, z čehož byly odvozeny rovnice (5) a (6). 
 
Obr. 46 Náhradní behaviorální model TEGu 
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𝑈𝐸𝑆𝑒𝑒𝑏𝑒𝑐𝑘 = (𝑈𝑇𝑇𝐸𝐺1 − 𝑈𝑇𝑇𝐸𝐺0) ∙ 𝑛 ∙ 𝑆 ≈  ∆𝑇 ∙ 𝑛 ∙ 𝑆  (5) 
𝑅𝑖 = 𝑅𝑖𝑠 + 𝑅𝑖𝑚 = 𝑅𝑖𝑆0 ∙ 𝑒
−𝛼𝑆∙𝑈𝑇𝑇𝐸𝐺 + 𝑅𝑖𝑀0 ∙ (1 + 𝛼𝑀 ∙ 𝑈𝑇𝑇𝐸𝐺) (6) 
Jádro TEGu je tvořeno napěťově řízeným napěťovým zdrojem (ESEEBECK), 
kde je převodní poměr stanoven jako Seebeckova konstanta S (v modelu parametr 
Seebeck), která je násobena počtem polovodičových přechodů n, jak popisuje 
rovnice (5). Napětí na vstupním uzlu (TTEG0) číselně odpovídá absolutní teplotě, 
která je přímo nastavována na externím tepelném zdroji (v tomto případě 
reprezentovaném napěťovým zdrojem VT). Rozdíl teplot na stranách TEGu je určen 
doplňkovým napěťovým zdrojem (VdT). Toto napětí je zvoleno jako substituce tepla 
předaného z hostitelského zdroje na plochu TEGu. Výstupní uzel (UTEG1) představuje 
uzel s napětím TEGu naprázdno vůči referenčnímu uzlu (UTEG0). K tomuto uzlu 
je připojen vnitřní elektrický odpor TEGu (Ri) složený z výše zmíněné sériové 
kombinace odporu polovodiče (RiS) a kovu (RiM). Výstupní odpor je závislý na 
průměrné teplotě celého TEGu TTEG, kterou lze vzhledem k vnitřní struktuře TEGu 
chápat jako průměrnou teplotu mezi teplou (TTEG1) a studenou (TTEG0) stranou TEGu. 
Kompletní odvozený vztah popisující výstupní odpor uvádí rovnice (6). 
Z hodnot poskytnutých výrobcem a ověřených následným měřením provedeným 
na zkušebním vzorku TEGu HV-37 [63], byly stanoveny parametry TEGu pro různé 
tepelné a zatěžovací podmínky (viz tab. 6). Kritické parametry byly vyneseny do grafu a 
z regresních křivek odpovídajících vztahům (5) a (6) byly určeny hodnoty parametrů 
náhradního elektrického simulačního modelu TEGu. Výsledné hodnoty parametrů jsou 
uvedeny v modelu na obr. 46 a srovnání reálných a simulovaných výsledků je vidět 
v grafech na obr. 47. 
Tab. 6 Parametry TEGu HV-37 [63] při různých podmínkách (ideálním nastavení zátěže – maximální 
výkon, bez zatížení - maximální napětí a při zkratu – maximální výstupní proud)  
v závislosti na třech vybraných teplotách 
 ΔT [°C] 10 50 100 
PIDEAL [mW] 1 24 90 
VIDEAL [mV] 90 400 850 
IIDEAL [mA] 12 60 105 
VMAX [mV] 180 800 1700 
IMAX [mA] 24 115 210 
RI_IDEAL [Ω] 7,50 6,67 8,10 
RI_ZKRAT [Ω] 7,50 6,96 8,10 
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Obr. 47 Srovnání reálných a simulovaných teplotních závislostí výstupního odporu TEGu (vlevo) 
a napětí naprázdno (vpravo) 
Za podmínek stanovených výrobcem byly provedeny simulace pro ověření 
správnosti vytvořeného modelu proměřením zatěžovacích charakteristik při teplotách 
10°C a 50°C. Srovnání výsledků simulace s referenčními hodnotami udávanými 
výrobcem je uvedeno v grafu na obr. 48. Z tohoto grafu je patrné, že simulační model 
pro rozdíly teplot do 50°C odpovídá reálným vlastnostem TEGu, jak bylo požadováno. 
 
 
Obr. 48 Srovnání výsledků získaných simulací vytvořeného modelu TEGu s referenčními parametry 
udávanými výrobcem pro rozdíl teplot 10°C (nahoře) a 50°C (dole) 
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4.2.3.4 Simulace teplotních parametrů TEGu 
Původní náhradní elektrický model TEGu použitý pro simulace, který byl blíže 
popsán v kapitole 4.2.3.3, byl následně rozšířen o smíšenou teplotně-elektrickou část. 
Pro vytvoření modelu byla využita substituce teplotních veličin, které byly nahrazeny 
odpovídajícími elektrickými veličinami. Díky tomu je možné výsledný model 
beze zbytku simulovat v rámci jednoho simulačního prostředí. Kompletní vztahy mezi 
teplotními a náhradními elektrickými parametry modelu pro přizpůsobení tepelného 





































= 𝐶𝑉 ∙ 𝑆 ∙ 𝑑
𝑄𝑇→𝑄𝐸
𝑇→𝑈
⇒    𝐶𝑉 ∙ 𝑆 ∙ 𝑑 =
𝑄𝐸
𝑈
= 𝐶𝐸 (8) 
Rovnice (7) vychází ze vztahu pro výpočet měrné tepelné vodivosti λ z množství 
tepla QT přeneseného za čas t materiálem o průřezu S a délce d při teplotním rozdílu T. 
Pokud je množství přeneseného tepla QT nahrazeno množstvím elektrického náboje QE 
a rozdíl teplot T nahrazen rozdílem elektrického potenciálu U, pak lze měrnou tepelnou 
vodivost vyjádřit pomocí geometrických rozměrů a náhradního elektrického odporu R. 
Obdobně lze převést i tepelnou kapacitu CT vyjádřenou ze změny teploty T 
při akumulovaném množství tepla QT, (viz rovnice (8)). Náhradní elektrická kapacita CE 
pak může být vyjádřena z  tepelné kapacity CV vztažené k jednotkovému objemu 
materiálu. Reálný objem lze definovat ze známého průřezu S a délky d. 
Za použití výše zmíněných rovnic (7) a (8) lze ve většině případů popsat tepelný 
model uvažovaného systému pomocí vícestupňového teplotně-elektrického obvodu 
specifického pro danou aplikaci. Zjednodušeně je možné model obecného systému 
popsat třístupňovým náhradním elektrickým schématem, jak ukazuje obr. 49. Celkový 
teplotní gradient je definován jako rozdíl teploty tepelného zdroje (VZDROJ) a teploty 
okolního prostředí (VOKOLÍ), které jsou v náhradním obvodu zastoupeny napěťovými 
zdroji. Tento celkový teplotní gradient je rozdělen mezi tři tepelné přechody – zdroj 
tepla a vnitřní stranu TEGu, vnitřní a vnější stranu TEGu a mezi vnější stranu TEGu 
a okolní prostředí. Každý z těchto přechodů je v náhradním obvodu zastoupen obecným 
tepelným odporem a tepelnou kapacitou, přičemž tepelnou kapacitu TEGu lze, díky 
jeho miniaturní konstrukci (velký poměr plochy vůči tloušťce TEGu) a nepoměrně 
vyšším kapacitám zbylých dvou tepelných přechodů, zanedbat. Jako hodnotu tepelného 
odporu TEGu je ve většině případů možné použít hodnotu přímo udávánou výrobcem 
v konkrétním katalogovém listu (u simulovaného TEGu HV-37 je tepelný odpor roven 
21 K·W−1, viz [63]). 
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Obr. 49 Vytvořené zjednodušené náhradní schéma obecného tepelného obvodu 
Omezíme-li se na aplikace pro napájení systémů umístěných na lidském 
organismu, je třeba konečnou podobu teplotně-elektrického modelu přizpůsobit 
pro specifický případ umístění TEGu na povrchu těla. V tomto případě je TEG použit 
jako EH zdroj využívající teplotního gradientu mezi povrchem pokožky a okolním 
prostředím. Přechod mezi vnější stranou TEGu a okolím je ideálně realizován pomocí 
miniaturní formy chladiče o definované tepelné kapacitě (COKOLÍ, dáno materiálem 
a objemem chladiče) a tepelném odporu (ROKOLÍ, dáno tepelným přechodem povrch 
chladiče/okolní vzduch, jeho plochou a strukturou). V tomto případě lze přechod 
TEG/okolí nahradit RC článkem, přičemž hodnoty odporu a kapacity (nebo jejich 
výpočet) udává vždy výrobce chladiče v konkrétním katalogovém listu. 
 
Obr. 50 Struktura kůže a podkožních vrstev [95] 
Podstatně složitější situace je na vnitřní straně TEGu. Obecně lze stanovit, 
že lidské tělo má konstantní vnitřní teplotu a tepelný přechod je realizován několika 
vrstvami tkáně o různých tloušťkách a parametrech. Ty jsou závislé na umístění na těle 
a na aktuálním stavu organismu. Největší část tepelného přechodu tělo/TEG je dána 
pokožkou složenou ze tří vrstev: 
 epidermis (nejtenčí povrchová vrstva, největší tepelná vodivost), 
 dermis (neměnná tloušťka - jednotky mm, velký tepelný odpor), 
 hypodermis (především tuková tkáň, tepelné vlastnosti jako dermis, 
díky největší tloušťce je hlavní tepelnou izolací pokožky). 
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Tepelné parametry jednotlivých vrstev pokožky jsou uvedeny v tab. 7. Hlouběji 
položené vrstvy tkáně jsou dostatečně prokrvené, čímž je zajištěna jejich dobrá tepelná 
vodivost a teplotní stálost (uvažujeme-li ovlivnění pouze malé plochy odpovídající 
maximálně dvojnásobné kontaktní ploše TEGu). Snížení teploty se vzdáleností 
od středu těla (především v končetinách) a podíl ostatních tkání s nižší tepelnou 
vodivostí na celkové tepelné vlastnosti lze vzhledem k jejich nízkému vlivu zanedbat, 
případně je možné jejich působení zahrnout do náhradního obvodu příslušnou změnou 
tepelných parametrů hypodermis a obvodu tepelného zdroje. 
Budeme-li uvažovat umístění TEGu uvnitř lebeční kosti, pak je situace obdobná 
předchozímu případu, jen budou vrstvy tkání (resp. RC články náhradního obvodu) 
jinak rozloženy. Přechod od tepelného zdroje (lidského těla) k vnitřní straně TEGu 
bude realizován pouze vrstvou kostní tkáně. Chladič pro přenos tepla z vnější strany 
TEGu do okolí bude v tomto případě nutné umístit pod tenkou vrstvu kůže na hlavě, 
a proto bude nutné aplikovat RC články odpovídající vrstvám dermis a epidermis 
sériově k náhradnímu obvodu chladiče, mezi chladič a zdroj tepla okolního prostředí 
(VOKOLÍ). Vrstva hypodermis bude vzhledem ke své malé tloušťce na povrchu hlavy 
zanedbatelná. Tepelné parametry kostní tkáně opět uvádí tab. 7. 
Tab. 7 Tepelné parametry jednotlivých vrstev pokožky v oblasti paže a kostní tkáně lebeční kosti [96] 
Vrstva d [mm] λ [W·m−1·K−1] CV [J·m
−3·K−1] 
1. Epidermis 0,5 0,21 4,32·106 
2. Dermis 2,0 0,53 4,56·106 
3. Hypodermis 13,0 0,53 4,56·106 
4. Kostní tkáň 3,0 0,32 2,63·106 
Vzhledem k malé tepelné vodivosti vrstev kůže a směru působení vektoru 
teplotního gradientu, který je k rovině kůže normálovým vektorem, lze uvažovat průřez 
hlavního tepelného kanálu mezi tělem a TEGem za konstantní. Efekt snížení tepelného 
odporu vrstvy v závislosti na rozšíření tepelného kanálu se uplatní až v nejtlustší vrstvě, 
tj. hypodermis, kde je změna tepelné vodivosti zahrnuta do celkových tepelných 
parametrů této vrstvy. Díky tomu, že lze průřez tepelného kanálu v celé délce považovat 
za konstantní, lze každou vrstvu kůže v simulaci nahradit paralelní kombinací 
náhradních RC prvků a není třeba ji řešit jako obvod s rozloženými parametry. 
Vzhledem ke kontaktní ploše dostupných TEGů 4,22 mm2 (rozměry TEGu HV-37 
jsou dle [63] (2,09 × 2,02 ) mm) byly dle vztahů (7) a (8) dopočítány velikosti 
náhradních prvků termo-elektrického modelu platné pro průměrnou tloušťku vrstev 
pokožky (viz tab. 7). Tyto hodnoty náhradních prvků jsou uvedeny v tab. 8. 
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Tab. 8 Vypočtené náhradní prvky termo-elektrického obvodu pro danou plochu TEGu [105] 
Vrstva R [Ω] C [F] 
1. Epidermis 564 9,1 
2. Dermis 894 38,5 
3. Hypodermis 5810 250,3 
4. Kostní tkáň 2220 33,3 
 
4.2.3.5 Implementace parazitních jevů do modelu TEGu 
V kapitole 4.2.3.3 a kapitole 4.2.3.4 bylo popsáno vytvoření funkčního 
náhradního elektrického a tepelného simulačního modelu TEGu, který ovšem 
nepopisuje chování TEGů s dostatečnou přesností. Hlavní nepřesnosti se tákají 
především případů s velkou teplotou TEGu (nad 35°C, viz obr. 51), což při použití na 
lidském těle nehraje větší roli. Z hlediska vytvoření komplexního simulačního modelu 
TEGu, schopného popsat jevy i v jiných případech, bylo v souladu s řešením dílčího 
cíle práce 3b (viz kapitola 3) přistoupeno k implementaci dalších parazitních jevů 
uplatňujících se především při vyšších teplotách, resp. při generovaných větších 
výstupních výkonech daných větším teplotním gradientem na TEGu. 
 
Obr. 51 Srovnání reálných a simulovaných hodnot výstupního napětí a maximálního generovaného 
výkonu u vytvořeného základního náhradního modelu TEGu 
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Obr. 52 Pokles účinnosti TEGu u vyšších teplot způsobený parazitními jevy  
Prvním parazitním jevem, který se může ve vodivém nebo polovodivém materiálu 
uplatnit, je Thomsonův jev [97]. Důsledky tohoto jevu jsou obdobné jevu Seebeckovu, 
avšak na rozdíl od něj vzniká Thomsonův jev pouze na jednom materiálu, nikoliv 
spojením dvou materiálů s různou výstupní prací. Thomsonův koeficient je také 
podstatně menší než koeficient Seebeckův, a proto se projeví až u vysokých teplotních 
rozdílů. Zároveň je díky malým výkonům tento jev nevyužitelný v praxi, ale projeví 
se jako pokles účinnosti TEGu u vyšších teplot (viz obr. 52), kdy Thomsonovým jevem 
vznikající potenciálový spád působí proti potenciálu generovanému jevem 
Seebeckovým. Z pohledu náhradního termo-elektrického modelu můžeme Thomsonův 
jev chápat jako teplotně závislý napěťový zdroj zapojený do série se zdrojem 
Seebeckovým, pouze s opačnou polaritou (viz obr. 53). Napětí tohoto zdroje můžeme 
popsat podle vztahu (9), kde napětí vzniklé na Thomsonově zdroji (EThomson) bude dáno 
rozdílem teplot a bude proporcionální k napětí generovanému Seebeckovým zdrojem. 
Thomsonův koeficient κ se projeví jako relativní snížení Seebeckova koeficientu, 
jak je vidět ze zjednodušené části rovnice (9). 
𝑈𝐸𝑇ℎ𝑜𝑚𝑠𝑜𝑛 = −𝑈𝐸𝑆𝑒𝑒𝑏𝑒𝑐𝑘 ∙ ∆𝑇 ∙ 𝜅 ≈  𝑆𝑅𝐸𝐴𝐿 = 𝑆 ∙ (1 − ∆𝑇 ∙ 𝜅) (9) 
Dalším parazitním jevem je jev Peltierův [97]. Ten vzniká opět na spojení dvou 
materiálů s rozdílnou výstupní prací, které jsou v TEGu využity pro generování napětí. 
Peltierův jev není primárně závislý na rozdílu teplot, ale na velikosti proudu odebíraném 
zátěží. Na velikosti rozdílu teplot je závislý sekundárně, kdy vyšší napětí generované 
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větším tepelným rozdílem způsobí průtok většího proudu do zátěže. Průtokem tohoto 
proudu skrze spojení materiálů vznikne parazitní tepelný tok, který zapříčiní vedlejší 
přenos tepla od teplejší strany TEGu k chladnější straně (zvýšený tepelný tok se projeví 
jako snížení tepelného odporu TEGu v závislosti na zmíněném elektrickém proudu 
do zátěže) a dojde k vyrovnání teplot na TEGu. Díky poklesu rozdílu teplot se sníží 
výstupní napětí, což se opět projeví na snížení účinnosti TEGu pro větší rozdíly teplot 
(viz obr. 52). 
 
Obr. 53 Výsledný termoelektrický simulační model TEGu a přilehlých materiálů [105] 
V rámci simulačního modelu byl Peltierův jev definován jako proudem řízený 
proudový zdroj (GPeltier), jak ukazuje obr. 53. Jako vstupní proud tohoto závislého zdroje 
je uvažován proud do zátěže na výstupu TEGu, resp. proud vnitřním elektrickým 
odporem TEGu. Výstupní brána zdroje je připojena paralelně k náhradnímu tepelnému 
odporu TEGu. Výstupní proud je substitucí parazitního tepelného toku, jak je patrné 
z připojení výstupu zdroje do tepelné části modelu TEGu. Matematicky je závislost 
mezi výstupním proudem a tepelným tokem popsána rovnicí (10), kde n je opět počet 
přechodů TEGu a Π je Peltierův koeficient. 
𝐼𝐺𝑃𝑒𝑙𝑡𝑖𝑒𝑟 = 𝑛 ∙ Π ∙ 𝐼𝑍 = 𝑛 ∙ Π ∙ 𝐼𝑅𝑖 (10) 
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4.2.3.6 Ověření a optimalizace reálného modelu TEGu jako zdroje pro EH 
Po doplnění simulačního modelu o parazitní jevy byly zopakovány předchozí 
simulace. Bylo zjištěno, že model po úpravě odpovídá parametrům reálného TEGu 
v celém zkoumaném teplotním rozsahu (viz obr. 54). Maximální odchylka reálných 
a simulovaných parametrů nepřekročila 3 % a na většině rozsahu se pohybovala 
pod hranicí 1,5 %. Po ověření modelu bylo přistoupeno k optimalizaci vlastností 
okolních prvků díky nově navrženému simulačnímu modelu. Byly testovány podmínky 
a parametry jak elektronických, tak náhradních tepelných obvodů pro dosažení 
maximální účinnosti TEGu. 
 
Obr. 54 Srovnání reálných a simulovaných hodnot výstupního napětí a maximálního generovaného 
výkonu u vytvořeného náhradního modelu TEGu doplněného o parazitní jevy popsané v této  kapitole 
Elektronické obvody připojené k TEGu lze definovat jejich vnitřním 
(zatěžovacím) odporem (RZ). Vzhledem k nelineárnímu chování TEGu (především jeho 
vnitřního odporu) pro různé rozdíly teplot a různě velké odebírané proudy bylo 
provedeno zjištění ideální hodnoty zatěžovacího odporu pro získání maximálního 
výkonu TEGu. Graf závislosti výkonu generovaného TEGem na velikosti zatěžovacího 
odporu pro různé rozdíly teplot je uveden na obr. 55. 
Protože TEGem generované napětí je pouze funkcí rozdílu teplot, lze při 
zanedbání změny teploty vlivem dlouhodobého odvodu tepla TEGem vyjádřit optimální 
závislost velikosti odebíraného proudu pouze jako funkci rozdílu teplot (viz obr. 56). 
V případě zanedbání parazitního Peltierova jevu lze zjednodušeně matematicky odvodit 
tuto závislost podle rovnice (11), kde ideální hodnota zatěžovacího odporu byla 
stanovena z výsledků simulace uvedených na obr. 55. 
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V případě známého rozdílu teplot je možné z průběhu funkce na obr. 56 stanovit 
optimální odebíraný proud z TEGu a tomuto proudu uzpůsobit i odezvu bezprostředně 
připojených obvodů. Aktuální rozdíl teplot lze stanovit z teoretických předpokladů pro 
případ konstantního teplotního gradientu, nebo automatickým měřením proměnlivého 
teplotního gradientu v reálném čase. V případě TEGu je možné měření jednoduše 
realizovat modifikací struktury TEGu, kdy pro zjištění teplotního gradientu může být 
využit jeden z přechodů uvnitř TEGu, který by byl za normálního stavu určený pro 
generování výstupního výkonu. Teplotní rozdíl nelze určovat přímo z výstupního napětí 
TEGu, neboť se pro případ přesného měření musí jednat o nezatížený výstup. 
 
Obr. 56 Závislost optimálního odebíraného proudu pro získání maximálního výkonu TEGu na 
teplotním rozdílu TEGu získaná z provedených simulací 
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Jedna z možných variant řízení spotřeby elektronických obvodů systému (zátěže) 
byla v návaznosti na předchozí výsledky simulací navržena a je zobrazena na obr. 57. 
Z měřením stanovené hodnoty aktuálního teplotního rozdílu na TEGu a aktuálních 
proudových nároků cílového systému je řídícími obvody nastavena nejvhodnější 
proudová cesta mezi TEGem, cílovým systémem a akumulátorem energie. Z křivky 
optimálního proudového zatížení TEGu na obr. 56 je stanovena ideální hodnota proudu 
TEGem pro aktuální zjištěný teplotní rozdíl. Pokud je proudový požadavek zátěže větší 
než optimální proud, je zbývající proud odebrán z akumulátoru energie. Pokud 
je naopak proudový požadavek cílového systému nižší, je přebytečný proud odkloněn 
na nabíjení akumulačního prvku. Pokud nedojde k úplnému vybití, nebo nabití 
akumulačního prvku, je vždy díky adaptivnímu řízení odebírán z TEGu optimální proud 
pro dosažení maximálního výkonu generátoru. 
 
Obr. 57 Navržená topologie adaptivních obvodů pro power-management optimalizovaná pro získání 
maximálního výkonu TEGu za využití měření aktuálního teplotního rozdílu TEGu a spotřeby  
cílového systému 
Navržený systém adaptivní optimalizace proudové spotřeby je ideálním řešením 
pro systémy splňující několik požadavků. Především se jedná o systémy s větší 
spotřebou, u kterých je spotřeba řídícími obvody a obvody pro měření proudu a teploty 
zanedbatelná vůči celkové spotřebě systému. Zároveň je vhodné tuto topologii použít 
především v systémech s proměnlivou spotřebou nebo umístěných do prostředí 
s proměnlivou teplotou. Protože kochleární implantáty výše zmíněné požadavky 
nesplňují, není toto řešení v práci dále rozpracováno, avšak z hlediska jeho potenciálu 
by bylo vhodné mu v možném navazujícím budoucím výzkumu věnovat více času. 
Kromě optimalizace spotřeby elektrické energie je třeba optimalizovat i tepelnou 
část systému, především tepelné odpory a kapacity vrstev mezi TEGem a okolním 
prostředím. Vlivem tepelných odporů okolních vrstev a tepelné vodivosti TEGu dochází 
v důsledku vložení TEGu do původního, nezatíženého tepelného obvodu ke snížení 
teplotního gradientu. Výsledky simulace pro ukázkový případ umístění TEGu na vnitřní 
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stranu předloktí je znázorněn na obr. 58. Z grafu je patrné, že po přiložení TEGu dojde 
téměř ihned (do 10 minut) ke snížení teplotního gradientu na TEGu, což značně snižuje 
efektivitu čerpané energie. Snížení je způsobeno odvodem tepla z povrchu lidského těla, 
které se nestíhá přes vnitřní tepelný odpor pokožky doplňovat. Velký tepelný odpor 
lidské tkáně je zapojen v topologii odporového děliče s malým tepelným odporem 
TEGu a odporem připojeného chladiče, čímž je teplotní gradient nepoměrně rozdělen. 
 
Obr. 58 Časová závislost změny teplot na stranách TEGu v případě jeho přiložení na předloktí 
Funkčním, avšak nepříliš vhodným řešením je snížit tepelný odpor lidské tkáně 
pomocí vhodného podkožního implantátu plnícího funkci tepelného vodiče. Kromě 
problému s biokompatibilitou však toto řešení může způsobit i lokální podchlazení 
vnitřních vrstev tkání, což je za všech okolností nežádoucí jev. Částečným řešením 
může být snížení tepelného odporu chladiče, čímž se zrychlí ochlazení chladné strany 
TEGu, dojde ovšem zároveň ke snížení teploty pokožky. Výsledky simulace změny 
účinnosti na změně tepelných odporů lidské tkáně a chladiče (vztaženo 
ke generovanému výkonu v čase t = 0 s) jsou na obr. 59. Při použití TEGu na těle 
je nutné vycházet při návrhu spotřebiče z hodnot těchto nižších, ustálených výkonů. 
 
Obr. 59 Simulace vlivu změny tepelného odporu pokožky (zdroj) a tepelného odporu chladiče (okolí) 
na účinnost TEGu (vztaženo ke 100% využití při nezatíženém tepelném rozhraní) 
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4.2.4 Vytvoření simulačního modelu obvodu pro řízení napájení 
Obvod pro řízení napájení má za úkol propojit již zpracovanou generátorovou část 
systému s částí zatěžovací (spotřebičem). Vzhledem k existující součástkové základně 
obvodů, schopných využívat výstupní výkon z EH generátorů, popsaných 
v kapitole 2.3.2, nebylo mezi cíle této práce zahrnuto vytvoření nové topologie 
integrovaného obvodu pro přímé řízení spotřeby, ale pro zpracování komplexního 
simulačního modelu je nezbytné model tohoto obvodu vytvořit. U konvenčních obvodů 
pro zpracování energie z EH je popsáno jejich chování, avšak simulační modely 
neexistují nebo nejsou k dispozici. Proto byl v rámci práce vytvořen nový behaviorální 
simulační model obvodu LTC3108, který byl za využití parametrů cílového sytému 
vybrán jako nejvhodnější varianta pro konečnou realizaci této aplikace. 
 
Obr. 60 Vytvořený behaviorální simulační model komerčního obvodu LTC3108 
pro řízení spotřeby systémů napájených EH 
Vnitřní struktura vytvořeného behaviorálního modelu v prostředí SPICE 
je znázorněna na obr. 60. Interní prvky modelu respektují jeho vnitřní části a chování 
reálné předlohy, definované katalogovým listem obvodu LTC3108 [98]. Napětí 
generované TEGem (VTEG, RTEG) je na vstupu obvodu pomocí miniaturního 
transformátoru (Tr1) buzeného autorezonančním oscilátorem (SOSC, COSC, ROSC) 
zvýšeno na využitelnou hodnotu. Pro správnou funkci měniče je třeba připojit externí 
kondenzátory (C1, C2) deklarované výrobcem a nastavit počáteční pracovní bod 
rezonančního obvodu (USW(t=0 s) = 0 V). Použití tohoto typu zvyšujícího rezonančního 
měniče umožňuje obvodu pracovat už od vstupních napětí 20 mV. 
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Napětí generované rezonančním měničem je následně usměrněno synchronním 
usměrňovačem (SUSM), řízeným v rámci modelu programovatelným zdrojem (EUSM). 
Usměrňovač pracuje pouze v případě, že interní napětí UAUX překročí minimální 
hodnotu 2 V. Pro nižší hodnoty napětí je usměrnění zajištěno pomocí diody (DUSM). 
Toto usměrnění má podstatně nižší účinnost (pro daná napětí jsou to jednotky procent), 
která však pro základní zvýšení interního napětí UAUX na minimální hodnotu dostačuje. 
Usměrněné napětí je následně limitováno na maximální hodnotu 5,1 V Zenerovou 
diodou (DLIM). 
Jakmile dosáhne interní napětí UAUX požadované hodnoty výstupního napětí UVS, 
je distribuováno na výstup spínaným měničem realizovaným spínačem (SMEN) 
s přednastavenou hysterezí 0,15 V. Požadovaná hodnota napětí je definována řízeným 
zdrojem (EVS) na základě stavu uživatelem programovatelných vstupů VS1 a VS2. 
Pokud interní napětí tuto hodnotu přesáhne, je přebytečný náboj odveden přes spínač 
(SAKU) do externího akumulačního prvku (CAKU). V případě nedostatku energie je napětí 
naopak čerpáno z akumulačního prvku přes diodu (DAKU). Spínač akumulačního prvku 
je řízen řídicím napětím URID generovaným programovatelným zdrojem (EPROC) 
na základě požadované a aktuální hodnoty výstupního napětí (URID = UOUT / UVS). Tímto 
zdrojem je řízen i indikační výstup (PGD) signalizující přítomnost požadovaného napětí 
na výstupu. RC článek (RPG, CPG) slouží k odstranění případných zákmitů 
na indikačním výstupu (PGD). 
Poslední částí modelu je obvod lineárního regulátoru. Ten je tvořen spínačem 
pracujícím jako řízený odpor (SLDO). Úbytek napětí na regulátoru je simulován zdrojem 
napětí (ELDO_DROP) a omezovač výstupního proudu je řešen pomocí spínače (SLDO_LIM) 
v odporovém režimu řízeného zdrojem (ELDO_LIM) v závislosti na výstupním proudu. 
 
Obr. 61 Náběh napětí vytvořeného simulačního modelu obvodu LTC3108 po připojení vstupního 
napětí 1 V s vnitřním odporem zdroje odpovídajícím vnitřnímu odporu TEGu 
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Po sestavení modelu bylo optimalizováno nastavení hodnot vnitřních prvků 
a limitů, aby odpovídalo údajům definovaným výrobcem v katalogovém listu [98]. 
Pro ověření funkčnosti vytvořeného simulačního modelu byly k obvodu připojeny 
externí komponenty popsané v katalogovém listu [98] jako součástky doporučené pro 
standardní testovací měření. Následně byl obvod otestován a byla potvrzena jeho 
funkční správnost. Ukázka simulace náběhu obvodu z nulového napětí po připojení 
externího zdroje o hodnotě napětí 1 V je zobrazena na obr. 61. Z grafu jsou také dobře 
patrné všechny režimy činnosti obvodu LTC3108, především režim s nízkým napětím 
před sepnutím synchronního usměrňovače (A), režim nabíjení výstupního kondenzátoru 
LDO stabilizátoru (B), režim nabíjení výstupní kapacity (C), režim plné funkčnosti 
s dobíjením akumulačního prvku pod výstupním napětím (D), nad výstupním napětím 
(E) a po jeho plném dobití (F). 
4.2.5 Analýza a vytvoření náhradního modelu superkondenzátoru 
Z existujících variant superkondenzátorů popsaných v kapitole 2.5.3, 
byly na základě jejich parametrů zjištěných v průběhu rešerše vybrány nejvhodnější 
typy pro použití v EH systémech. Konkrétně se jedná o standardní miniaturizovaný 
superkondenzátor o kapacitě 200 mF, EDLC kondenzátor o kapacitě 1 F 
a superkondenzátor využívající nízkoztrátového dielektrika tvořeného aerogelem 
o kapacitě 3 F (viz obr. 62). Kompletní možnosti dlouhodobého ukládání energie 
a nároků kladených na akumulační prvek, podle kterých byly dané superkondenzátory 
vybrány, byly podrobně definovány v kapitole 2.5. 
   
Obr. 62 Zástupci tří nejvhodnějších druhů superkondenzátorů pro realizaci EH systému:  
Standardní miniaturizovaný superkondenzátor (vlevo), EDLC superkondenzátor (uprostřed)  
a superkondenzátor s dielektrikem tvořeným aerogelem (vpravo) 
Všechny výše popsané kondenzátory byly testovány především z hlediska 
dlouhodobé stability uloženého náboje. Samovybíjení bylo měřeno bez zátěže 
po předchozím plném nabití všech superkondenzátorů na jejich nominální napětí 
(3 V pro miniaturizovaný standardní superkondenzátor a 5 V pro ostatní typy). Nabíjení 
probíhalo metodou konstantního napětí s proudovým omezením 0,5 A. Metoda byla 
vybrána pro přesné nastavení počátečních podmínek měření (počátečního napětí) 
a proud byl (vzhledem k vlastnostem deklarovaným výrobcem) dostatečně omezen, 
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aby nedošlo k nevratným změnám ve struktuře superkondenzátoru. K přechodu 
z režimu konstantního proudu do režimu konstantního napětí došlo do 1 minuty 
od začátku nabíjení. Poklesu nabíjecího proudu pod měřitelnou hodnotu bylo dosaženo 
u všech tří kondenzátorů do 24 hodin od počátku nabíjení. Celkový čas nabíjení byl pro 
zajištění plného nabití omezen na dvojnásobnou dobu, tzn. 48 hodin. 
Dlouhodobá samovybíjecí charakteristika byla měřena každou hodinu, první 
hodinu každých 5 minut, později několikrát denně. Výsledné hodnoty samovolného 
poklesu napětí jsou uvedeny v grafu na obr 63. Pro zajištění porovnatelnosti měření 
různých nabíjecích napětí byly hodnoty v grafu přepočítané na procentuální část 
počátečního napětí. Rychlé děje probíhající na kondenzátoru byly měřeny pomocí 
proudové odezvy na jednotkový napěťový skok. Superkondenzátory byly zároveň 
charakterizovány pomocí impedančního analyzátoru Agilent E4980A, avšak získané 
výsledky pro nízké frekvence nebyly dostatečně průkazné z důvodu příliš velkých 
kapacit měřených superkondenzátorů. 
 
Obr 63 Naměřené hodnoty samovybíjení jednotlivých typů superkondenzátorů [109] 
Nejhorší výsledky byly zjištěny u standardního superkondenzátoru  
(charakteristika s nejrychlejším samovolným poklesem napětí), kdy byl pokles napětí 
zřetelný ihned po odpojení nabíjecího napětí, a po 48 hodinách kleslo napětí pod 20 % 
původní hodnoty. Předností miniaturního kondenzátoru je tedy pouze jeho velikost 
(3 × 5) mm, ale jeho parametry nejsou pro danou aplikaci vyhovující. Uplatnění najde 
pouze v systémech s generátory vyšších výkonů. V systémech s malými výkony, 
nebo dlouhým obdobím nečinnosti jej nelze využít. Další testované kondenzátory jsou 
pro reálné systémy již použitelné. Superkondenzátor s aerogelovým dielektrikem 
vykazoval pokles napětí na 50 % nominální hodnoty po 600 hodinách a nejvýhodnější 
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samovybíjecí charakteristiku měl typ EDLC se zlatými elektrodami, kterému pokleslo 
zbytkové napětí na 75 % původní hodnoty po 900 hodinách měření. Zároveň bylo 
z výsledků ostatních provedených měření a odezvy při nabíjení zjištěno, že tento 
typ kondenzátorů vykazuje velmi pomalou odezvu na skokovou změnu napětí 
(má vysoký vnitřní odpor). Pro použití v malovýkonových aplikacích s EH je ideální 
volbou, avšak pro využití v systémech, které potřebují skokově pokrýt vyšší spotřebu 
(desítky mA) je třeba použít některý z jiných typů, případně jejich kombinaci. 
Na základě zjištěného chování všech superkondenzátorů, především 
pro EH nejvhodnějšího typu EDLC, bylo přistoupeno k matematické interpretaci 
výsledků a následnému vytvoření náhradního simulačního modelu. Naměřené časové 
odezvy odpovídají složité vnitřní struktuře superkondenzátoru, která byla blíže popsána 
v kapitole 2.5.3. Každá samostatná částice v superkondenzátoru má na své okrajové 
dvojvrstvě uchovaný náboj, který se při nabíjení a vybíjení přenáší na sousední částice. 
Díky tomu mohou být tyto částice v náhradním elektrickém obvodu chápány jako 
vzájemně propojené samostatné RC prvky. Výsledná síť RC prvků (částic) je v ideálním 
případě jejich rozvětvenou sério-paralelní kombinací, kterou lze pro potřeby simulace 
zjednodušit na sériovou, nebo paralelní strukturu RC prvků. Simulace paralelní 
struktury byla blíže popsána např. v [81], avšak hlediska vzájemného spojení částic 
je (pro přesnější interpretaci fyzikálního modelu chování superkondenzátoru) vhodnější 
použít jejich zapojení do série, i za cenu složitějšího matematického vyjádření. 
Proto bylo přistoupeno k odvození náhradního elektrického modelu superkondenzátoru 
pomocí sériové sítě RC prvků, jejíž nákres je uveden na obr. 64. 
 
Obr. 64 Náhradní elektrické schéma EDLC kondenzátoru odvozené z naměřených odezev  
a předpokládané vnitřní fyzikální struktury EDLC kondenzátoru [109] 
Náhradní elektrický model EDLC superkondenzátoru je složen z ideálně 
nekonečného množství RC článků o rozdílných časových konstantách , přičemž každý 
další článek je závislý na aktuálním stavu (napětí) článku předchozího. Vzhledem 
k složitosti vnitřní struktury EDLC nelze stanovit hodnoty náhradních prvků obvodu 
standardními metodami (měřením impedance), ale je nutné naměřenou časovou odezvu 
interpretovat pomocí numerických metod, případně zvolit náročnější analytické 
odvození s následnou numerickou úpravou. Analytické odvození je náročnější, 
avšak umožní kromě stanovení hodnot náhradních prvků obvodu i blíže pochopit 
samotné vnitřní chování kondenzátoru. 
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Analytické odvození je založeno na aplikaci standardních Kirchhoffových zákonů, 
kterými je popsán obvod na obr. 64. Z tohoto popisu byl stanoven systém 
diferenciálních rovnic prvního řádu (12) a (13). Referenční proměnnou je v tomto 
případě časově závislý proud i(t) vtékající do obvodu při aplikaci napěťového skoku 
na jeho vstupní svorky. Vzhledem ke složitosti řešení jsou za účelem lepšího 
porozumění metodologii v následujících rovnicích popsány pouze dvě RC smyčky 























 Výsledné obecné řešení soustavy diferenciálních rovnic pro smyčkový proud i1(t) 
v první RC smyčce ukazuje rovnice (14), kde exponenciální člen je časová konstanta 
jednoduché smyčky. Partikulární řešení následně vychází z použitých počátečních 
podmínek v čase t = 0 s, přičemž hodnoty prvků ki jsou definovány složitou kombinací 

































Pokud řešení zobecníme na n RC prvků, lze je popsat vztahem ve tvaru 
rovnice (15), kde jsou kombinace všech reálných RC prvků obsažené v substituovaných 
proměnných Ai a Bi. Výsledný vztah je velice podobný obecnému popisu pro paralelní 
spojení RC prvků a vytváří tak vzájemné matematické propojení mezi odvozovaným 
sériovým a v literatuře uváděným paralelním náhradním obvodem EDLC: 
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Jelikož byl v rámci výpočtu odvozen obecný vztah pro výsledný matematický 
popis náhradního obvodu EDLC, lze na tento výsledek aplikovat numerickou 
Levenberg-Marquardtovu metodu pro určení konstant Ai a Bi z naměřených reálných 
hodnot vstupního proudu i(t) metodou nejmenších čtverců. Jelikož jsou konstanty 
Ai a Bi pouze substitucí Ri a Ci prvků, lze po určení číselných hodnot konstant Ai a Bi 
zpětně sestavit soustavu 2·n rovnic a z nich dopočítat všechny konkrétní RC prvky. 
 
Obr. 65 Srovnání hodnot reálně naměřených na EDLC kondenzátoru s vypočítanými hodnotami prvků 
náhradního obvodu EDLC pro náhradní obvod s jedním až čtyřmi RC prvky (hodnota uvedená 
v závorkách udává maximální čas, který je aproximace daným počtem prvků schopná popsat) [109] 
Pro následné ověření byly z odvozeného matematického postupu po dosazení 
naměřených hodnot EDLC kondenzátoru určeny hodnoty všech RC prvků náhradního 
obvodu. Bylo zjištěno, že pro potřeby simulace v časovém rozsahu naměřených hodnot 
stačí ke kompletnímu popisu s dostatečnou přesností celkem 4 smyčky náhradního 
obvodu. Detail shodnosti naměřených a vypočtených hodnot v rozsahu 150 s pro 
výpočet s 1, 2, 3 a 4 smyčkami náhradního obvodu je uveden na obr. 65. 
4.2.6 Optimalizace spotřebiče 
Následující podkapitoly jsou věnovány analýze cílového systému (spotřebiče 
energie) a optimalizaci jeho chování pro možnost implementace napájení pomocí 
EH technologií, které byly analyzovány a vytvořeny v předcházející části práce. 
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4.2.6.1 Analýza spotřebiče – plně implantovatelné umělé kochley 
Úkolem kochleárního implantátu je v závislosti na velikosti změřeného 
akustického tlaku generovat posloupnost nábojově vyvážených bipolárních proudových 
pulzů a tyto pulzy doručit přes implantovanou elektrodu do prostoru pacientovy 
nefunkční kochley. V konvenčních implantátech jsou pulzy definovány konstantním 
špičkovým proudem (100 µA) a šířkou celého pulzu (150 µs) [99]. Z těchto parametrů 
je možné určit velikost náboje předaného elektrodám v kladné i záporné půlperiodě 
podle vztahu (16):  












= 7,5 𝑛𝐶 (16) 
𝐼𝑎 = 20 ∙ 𝑙𝑜𝑔
𝑝𝑎
𝑝𝑎0
      ⇒     𝑝𝑎 = 𝑝𝑎0 ∙ 10
𝐼𝑎
20 (17) 
Prodleva mezi pulzy je závislá na velikosti akustického tlaku. Ten je odvozen 
podle vztahu (17) od hodnoty minimálního, lidským sluchem rozlišitelného tlaku 
pa0 = 20 µPa (intenzita Ia = 0 dB). Běžné úrovně akustického tlaku se pohybují okolo 
6 mPa (50 dB) pro šepot, 0,2 Pa (80 dB) pro hlasitý hovor a 2 Pa (100 dB) pro práh 
bolesti. Hlasitému hovoru u konvenčních implantátů odpovídá frekvence generování 
bipolárních pulzů 1 kHz, tzn. prodlevě mezi pulzy délky t = 1 ms. 
Z hodnot akustického tlaku a parametrů výstupních pulzů bude vycházeno 
při odvozování souvislostí mezi jednotlivými částmi obvodu umělé kochley. Při tom 
je třeba odlišit užitečnou spotřebu vyvolanou budicím proudem (15 nC na pulz). 
Zbylý náboj, který je třeba pro zajištění funkce elektroniky, ale který se na vybuzení 
nervových vzruchů nepodílí (je odveden přímo zpět do napájecího zdroje), je možné 
označit za vedlejší, ztrátový náboj (např. svodové a biasové proudy nebo náboj 
ukládaný na kondenzátory v časovacích digitálních obvodech). Tento náboj musí být 
minimalizován a celková spotřeba nesmí přesáhnout maximální výkon, který mohou 
spotřebiči dodat zamýšlené alternativní zdroje (viz kapitola 4.2.3). 
Základním principem optimalizace spotřeby umělé kochley v rámci této práce 
je vytvoření zcela nového principu zacházení s dostupným nábojem. Nově navržený 
koncept umělé kochley se od stávajících řešení odlišuje plnou implantovatelností, 
využitím nové struktury snímacího elementu v podobě banky mechanicky frekvenčně 
selektivních MEMS akustických snímačů (pro snížení energetických nároků snímacích 
prvků) a především použitím nově prezentovaného konceptu Charge Push-Through 
elektroniky, která byla navržena speciálně pro potřeby systémů využívajících EH. 
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4.2.6.2 Návrh topologie Charge Push-Through obvodů 
Hlavní myšlenkou nového konceptu Charge Push-Through elektroniky je snaha 
o docílení využití veškeré energie dodané ze zdroje (její přeměnu na užitečnou 
spotřebu). Toho je docíleno postupným „protlačením“ náboje dodaného zdrojem skrz 
všechny obvodové prvky až do implantované elektrody s minimálním odklonem do 
ztrátového náboje. Velikost ztrátových proudů, tzn. množství ztrátového náboje, nelze 
nikdy zcela odstranit, ale díky snaze využít kompletní náboj jako užitečný je možné 
ztrátové proudy alespoň minimalizovat. 
 
Obr. 66 Bloková struktura nové Charge Push-Through topologie implementované do vyvíjeného 
umělého kochleárního implantátu a předpokládaný průběh generovaného výstupního signálu 
s vyznačenými hlavními časovými úseky průběhu [106] 
Na obr. 66 je uvedeno blokové schéma obvodů umělé kochley založené 
na praktické implementaci myšlenky reprezentované Charge Push-Through technikou. 
Obvod se skládá ze senzorové části, zesilovače signálu a výstupních obvodů 
na zpracování signálu. Senzorová část vytváří střídavé napětí, jehož amplituda je přímo 
úměrná velikosti akustického tlaku. Akustické senzory musí být frekvenčně selektivní, 
aby byly všechny frekvence zpracovávány jednotlivě po samostatných kanálech 
propojených s konkrétními nervovými zakončeními, jak bylo popsáno v kapitole 4.2.2. 
Generované napětí je následně zesíleno a převedeno na proud I1 pomocí operačního 
transkonduktančního zesilovače (OTA), na jehož výstupu je zesílený proud usměrněn. 
Usměrněný proud je přiveden na interní integrační kondenzátor (CINT), jehož aktuální 
napětí je úměrné integraci akustického tlaku v čase (proudu I1) dle vztahu (18), 
kde K je citlivost senzoru na akustický tlak pa a gm je transkonduktance zesilovače. 
𝑈𝐶𝐼𝑁𝑇(𝑡) = ∫ 𝐼1𝑑𝑡
𝑡
0






Návrh a optimalizace senzorických systémů využívajících malovýkonových  
napájecích generátorů 
 
- 86 - 
V časovém úseku T1 (viz obr. 66) dochází k pozvolnému nárůstu integrovaného 
napětí UCint, dokud toto napětí nepřekročí prahovou hodnotu danou referenčním 
zdrojem (UREF). Po překročení prahové hodnoty se monostabilní řídící obvod tvořený 
komparátorem s hysterezí překlopí do svého astabilního stavu, čímž otevře pozitivní 
a uzavře negativní část výstupního buferu. Obvodem začne protékat proud I2, který 
v časovém úseku T2 (viz obr. 66) odvádí náboj z integračního kondenzátoru přes 
výstupní bufer a kondenzátor (CBUF) přímo do implantované elektrody. Tento proud 
tvoří požadovaný užitečný proud stimulující nervová zakončení (kladná část bipolárního 
proudového pulzu). Proud I2 zároveň nabíjí výstupní kondenzátor (CBUF), přes který 
protéká, a vybíjí interní kondenzátor (CINT). Napětí na interním kondenzátoru úměrně 
odebranému náboji klesá, a jakmile klesne o hodnotu danou hysterezí komparátoru, 
dojde k překlopení komparátoru a výstupního buferu zpět do jejich stabilního stavu 
(časový úsek T3, viz obr. 66). Celkový užitečný náboj předaný v čase T2 k buzení 
nervových vzruchů je definován napěťovou hysterezí komparátoru podle vztahu (19). 
Šířka kladné části pulzu je určena vztahem (20), kde REXT je hodnota odporu endolymfy 
mezi elektrodami uvnitř hlemýždě (viz kapitola 4.2.2). Oba dva vztahy platí 
za předpokladu, že vybíjecí proud je podstatně větší než střední hodnota proudu 
nabíjecího (I2 >> I1), což lze vzhledem k jejich předpokládané velikosti očekávat 
(poměr je nepřímo úměrný poměru šířky pulzů k jejich časovému rozestupu). 









𝑄+ ∙ (𝑅𝑂𝑁_𝑃𝑀𝑂𝑆 + 𝑅𝐸𝑋𝑇)
𝑈𝐶𝐼𝑁𝑇
 (20) 
Časový úsek T3 (viz vložený graf na obr. 66) odpovídá zároveň časovému 
úseku T1 z další periody pulzu, takže opět probíhá nabíjení integračního kondenzátoru 
v závislosti na velikosti akustického tlaku. Výstup celého obvodu je pomocí výstupního 
buferu uzemněn. Jelikož během času T2 došlo výstupním proudem k nabití výstupního 
kondenzátoru (CBUF), je na začátku času T3 tento kondenzátor vybit, čímž dojde 
k vytvoření záporné poloviny proudového výstupního pulzu. Náboj záporné půlvlny 
je dán nábojem nashromážděným na výstupním kondenzátoru v průběhu kladné 
půlvlny. Protože lze vzhledem ke krátké délce pulzu zanedbat samovybíjení výstupního 
kondenzátoru, je díky použití tohoto kondenzátoru bipolární pulz zcela nábojově 
vyvážený. Tvar kladné a záporné půlvlny není shodný (vybíjení probíhá 
po exponenciální křivce), což však z fyziologického hlediska nervových zakončení 
přirozené kochley nehraje roli. Tuto drobnou odchylku navíc vyváží fakt, že se touto 
metodou uspoří polovina náboje dodaného generátorem, který by za normálních 
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okolností tvořil samostatný záporný proudový pulz. Pro správnou funkci obvodu musí 
být zajištěno, aby byl výstupní kondenzátor podstatně větší než kondenzátor integrační, 
aby nedošlo k jeho celkovému nabití v čase T2 a díky tomu k trvalému ustálení 
v (za normálních podmínek nestabilním) stavu T2 (proud I2 by poklesl a interní 
kondenzátor by nebyl nikdy vybit pod prahové napětí řídícího komparátoru). 
Na výše uvedeném popisu lze pozorovat důsledky aplikované 
Charge Push-Through techniky, kdy je většinou náboje odebraného z napájecího zdroje 
nabíjen interní kondenzátor, a odtud je tento náboj přesouván přes výstupní bufer přímo 
na buzení nervových zakončení. Případné ztráty jsou v tomto případě způsobené 
biasovými proudy senzoru, zesilovače a komparátoru (lze je dále minimalizovat). 
Pro ověření funkčnosti předkládaného konceptu byl vytvořen a následně 
simulován behaviorální simulační model obvodu umělé kochley (viz obr. 66). 
Model byl během návrhu optimalizován tak, aby výsledný průběh simulace odpovídal 
požadovanému tvaru bipolárního pulzu definovaného v kapitole 4.2.6.1. Výsledky 
simulace (viz obr. 67) ukázaly, že koncept je aplikovatelný a bloková struktura obvodů 
umělé kochley použitelná. Optimalizované parametry jednotlivých bloků byly dále 
použity pro jejich návrh na úrovni součástek, jak je popsáno v následujících kapitolách. 
 
Obr. 67 Detail bipolárního proudového pulzu – výsledek simulace výstupního signálu behaviorálního 
modelu umělé kochley [106] 
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4.2.6.3 Banka frekvenčně selektivních akustických senzorů 
Pro získání elektrických signálů reprezentujících sílu akustického tlaku 
zvukového vlnění o specifických frekvencích je třeba využívat v rámci kochleárních 
implantátů akustické senzory. Konvenční typy kochleárních implantátů využívají 
pro snímání zvuku miniaturizované verze klasických mikrofonů a následně získaný 
signál rozkládají na jednotlivé frekvenční složky (digitálně pomocí FFT, 
nebo analogovými filtry typu pásmová propust). Toto řešení není příliš efektivní 
z důvodu zvýšení složitosti obvodů pro zpracování signálu a z toho vyplývajícího 
zvýšení spotřeby a rozměrů zařízení. 
Především kvůli snížení spotřeby bylo v rámci vyvíjeného kochleárního 
implantátu přistoupeno k využití nového konceptu – využití banky akustických MEMS 
senzorů [113]. Jedná se o soustavu SiXNX membrán s různými rozměry vyrobených 
na křemíkovém substrátu za pomoci technik mikromechanického obrábění. Každá 
z nitridových membrán je čtvercového tvaru s definovanou tloušťkou a jejich rozměry 
jsou voleny tak, aby vlastní rezonanční frekvence každé membrány byla na předem 
navržené hodnotě. Díky tomu je výsledný akustický senzor mechanicky naladěný 
na konkrétní frekvenci a získaný elektrický signál není třeba dále složitě rozkládat. 
Všechny membrány v rámci banky senzorů pak společně pokrývají celé zpracovávané 
slyšitelné spektrum [113], minimálně pro oblast běžných frekvencí řeči (do 8 kHz). 
 
Obr. 68 Postup výroby akustických frekvenčně selektivních MEMS senzorů [113] 
Jednotlivé fáze výroby nového typu akustických MEMS senzorů jsou znázorněny 
na obr. 68. Na základním křemíkovém substrátu je pomocí LPCVD vytvořena 250 nm 
tlustá vrstva nitridu křemíku (krok 1), která bude tvořit hlavní membránu 
senzoru. Na tuto vrstvu je naprášena citlivá (piezorezistivní) vrstva NiCr 
tloušťky 100 nm (krok 2), která bude základem snímacího elementu. Poslední 
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nanesenou vrstvou je 250 nm vrstva zlata (krok 3), později využitá pro kontakty 
a vodivé cesty. V dalších dvou krocích (krok 4 a krok 5) dojde pomocí fotolitografie 
a mokrého leptání k vytvoření zlatých vodivých cest a meandru snímacího elementu. 
Snímací elementy musí být umístěny v místech největší deformace membrány, 
tzn. na jejích okrajích, kde končí křemíkový substrát a pokračuje již jen vrstva 
membrány (viz obr. 68). Membrána samotná je vytvořena v rámci posledního 
kroku (kroku 6) anizotropním leptáním vrstvy substrátu v roztoku KOH (30% 
koncentrace při 80°C). 
 
Obr. 69 Umístění banky akustických senzorů uvnitř lidského ucha [113] 
Banka senzorů musí být umístěna v biokompatibilním pouzdru s jednou pružnou 
stranou, na kterou bude působit akustický tlak, ať už přímo, nebo přes sluchové kůstky 
v uchu (viz obr. 69). Tlak uvnitř pouzdra je rozložen rovnoměrně na všechny membrány 
pomocí silikonového oleje, který pouzdro bezezbytku vyplňuje. Vhodné rozměry 
membrán v závislosti na požadované vlastní frekvence byly určeny z mechanických 
simulací v simulačním prostředí Ansys a CoventorWare. Výsledné rozměry a jejich 
vlastní rezonanční frekvence jsou uvedeny v tab. 9. 
Tab. 9 Vlastní rezonanční frekvence membrán vzhledem k jejich rozměrům  




2,00  2,00 991 983 
1,50  1,50 1752 1742 
1,00  1,00 3915 3899 
0,75  0,75 6934 6928 
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Simulací deformace v prostředí Ansys byly stanoveny změny odporu 
a v návaznosti na ně vytvořen simulační model senzoru v prostředí SPICE (viz obr. 70). 
Závislost změny odporu vrstvy piezorezistivního meandru byla nadefinována jako 
poměrná změna odporu R0 (odpor meandru při vyrovnaném tlaku) v závislosti 
na rozdílu tlaku nad a pod membránou vyjádřeném zástupným napěťovým zdrojem 
(VPa) dle vztahu (21). Pro zvýšení citlivosti a snížení chyby byl senzor navržen jako 
diferenciální, tzn. že obsahuje 2 meandry s maximální změnou odporu (umístěnými 
na ploše s největší deformací) a 2 meandry se zanedbatelnou změnou odporu 
(umístěnými na ploše s nejmenší deformací). Díky této konfiguraci mohou být meandry 
zapojeny do plného Wheatstoneova můstku a zároveň tím bude teplotní i procesní drift 
velikosti odporu R0 kompenzován odporem referenčních nedeformovaných meandrů. 
Následnou simulací byla ověřena totožnost výsledků se simulací mechanickou, a tím 
i funkčnost modelu. Celková citlivost senzoru byla stanovena na K = 556 ppm·Pa-1 
při odporu v klidovém stavu R0 = 541 kΩ (viz vztah (21)). Z této závislosti lze odvodit 
vztah (22), díky kterému je možné vypočítat špičkové výstupní napětí můstku 
v závislosti na amplitudě budicího akustického tlaku. Pro hodnotu lidské řeči 
je vypočítané špičkové napětí 22 µVP-P, což bylo potvrzeno i simulací. 
 
Obr. 70 Simulační model akustického MEMS senzoru vytvořený v prostředí SPICE 
𝑅𝑋 = 𝑅0 ∙ (1 + 𝐾 ∙ ∆𝑝𝑎)
∆𝑝𝑎→𝑈𝑉𝑃
⇒      𝑅𝑋 = 𝑅0 ∙ (1 + 𝐾 ∙ 𝑈𝑉𝑃𝑎) (21) 






Po odvození vhodných velikostí membrán simulacemi, byly tyto membrány 
dle postupu popsaného výše vyrobeny. Fotografie jedné strany vyleptané membrány 
včetně klíčových elementů je vidět na obr. 71. Jednotlivé akustické senzory byly 
následně odděleny ze společného substrátu, umístěny na univerzální pouzdro TO-8 
a nakontaktovány (viz obr. 72). 
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Obr. 71 Detail vyrobeného akustického MEMS senzoru skládající se z SiXNX membrány (dole) 
piezorezistivního NiCr meandru (uprostřed) a Au kontaktů (nahoře) pořízený na optickém 
mikroskopu [113] 
Ve spolupráci s ústavem automatizace FEKT VUT byly proměřeny odezvy 
senzorů na mechanické buzení, aby byly ověřeny jejich očekávané mechanické 
vlastnosti. Senzory byly připevněny na vibračním stolku a buzeny jeho vibracemi, 
což je z pohledu samotné membrány principiálně srovnatelné s buzením akustickými 
kmity. Na buzení bílým šumem nevykazoval senzor viditelnou odezvu, proto bylo 
přistoupeno k rozmítání jediné budící frekvence o maximální amplitudě 0,2 m·s-2 
v rozmezí 100 Hz až 20 kHz, čímž bylo dosaženo větších budících energií. Měřením 
s rozmítanou frekvencí již byla ověřena funkčnost senzoru i přítomnost požadovaného 
rezonančního maxima, avšak vlastní frekvence byla vyšší, než se z výsledků simulací 
předpokládalo. Oproti očekávané rezonanční frekvenci 990 Hz byla zjištěna hlavní 
rezonanční frekvence 3840 Hz a její harmonická složka 7200 Hz (viz obr. 73). Přibližně 
trojnásobné zvýšení vlastní frekvence je přisuzováno zvýšenému mechanickému pnutí 
v membráně, která byla namísto nedostupné LPCVD techniky vyrobena pomocí 
PECVD metody za vyšších výrobních teplot [113]. 
 
Obr. 72 Detail nakontaktovaných akustických čipů s membránou před prvotní  
charakterizací mechanických vlastností [113] 
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Obr. 73 Detail základního (vlevo) a harmonického (vpravo) rezonančního maxima naměřeného  
na akustickém senzoru (velikosti 2 mm  2 mm) při buzení na vibračním stolku [113] 
Pro ověření funkčnosti senzoru a následně celého systému při buzení akustickým 
signálem byla vyrobena malá bezdozvuková akustická komora a sestaveno pracoviště 
pro akustické buzení, frekvenční rozmítání a přesné automatické měření 
akusticko-elektrických systémů (viz obr. 75). Pracoviště se skládá z generátoru signálu, 
jehož výstup je výkonově zesílen a budí širokopásmový reproduktor. Akustický signál 
je v místě umístění senzoru snímán kalibrovaným referenčním mikrofonem, zesílen 
a přes automatizovaný voltmetr měřen. Zpětnou vazbou přes řídicí software v počítači 
je následně upravena amplituda generovaného signálu tak, aby byl přesně nastaven 
požadovaný akustický tlak v místě senzoru nezávisle na měřené frekvenci.  
 
Obr. 74 Bloková struktura nově vytvořeného pracoviště pro akustickou charakterizaci senzoru [113] 
Charakterizovaný senzor je s referenčními membránami zapojen ve zmíněné 
můstkové topologii. Výstupní signál z Wheatstoneova můstku je přímo u senzoru 
zesílen dvoustupňovým předzesilovačem, aby bylo omezeno rušení signálu 
na vysokoimpedančním výstupu senzoru. Umístění senzorů na elektronice 
pro předzpracování výstupního elektrického signálu je vidět na obr. 75 vlevo. Celý blok 
senzoru s elektronikou v měřícím boxu poblíž referenčního mikrofonu je zobrazen 
na obr. 75 uprostřed. Předzesílený signál je dále zesílen precizním nízkošumovým 
Lock-In zesilovačem SR830 [100], jehož referenční frekvence je brána přímo 
z generátoru signálu. Zesílený střídavý signál je změřen a automaticky odečten 
softwarem v počítači vytvořeným v rámci měřicího pracoviště speciálně pro tuto 
konkrétní aplikaci. Kompletní pracoviště včetně bezdozvukové komory a měřicích 
přístrojů komunikujících s počítačem přes GPIB rozhraní je vidět na obr. 75 dole. 
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Obr. 75 Detail akustického senzoru a referenčních membrán (vlevo nahoře) umístěný do testovací 
bezdozvukové komory s referenčním mikrofonem (vpravo nahoře) v rámci celého (v práci nově 
vytvořeného) pracoviště s komorou a přístroji pro automatické měření (dole) [113] 
Po dokončení sestavení měřicího pracoviště byly senzory akusticky testovány. 
Bylo proměřeno celé akustické spektrum s menším frekvenčním krokem v oblasti, 
kde senzor vykázal odezvu na mechanické buzení v rámci dřívějších měření. Výsledné 
srovnání naměřené odezvy z mechanického a akustického buzení senzoru v okolí 
mechanickým měřením stanovené rezonanční frekvence je vidět na obr. 76. Z výsledků 
měření byl patrný nárůst odezvy v očekávaném frekvenčním rozmezí, avšak odezva 
senzoru byla téměř na limitu detekce. To bylo způsobeno především málo efektivním 
přenosem změn rozdílu akustického tlaku na deformaci senzoru (nedostatečným 
oddělením prostoru za membránou) způsobeném měřením samostatných, 
pouze nakontaktovaných (nezapouzdřených) membrán. 
Dalšího možného zvýšení citlivosti senzoru, kromě vhodného zapouzdření, 
lze dosáhnout technikou implantace s využitím mechanického zesílení sluchovými 
kůstkami, případně použitím piezorezistivního materiálu aktivní vrstvy s vyšší citlivostí, 
nebo jeho nahrazením piezoelektrickým materiálem (např. AlN). Piezoelektrický 
materiál je výhodnější použít i z hlediska snížení spotřeby, kdy není nutné vytvářet 
klidový proud odporovým můstkem. V době realizace těchto experimentů však nebyla 
na dostupných pracovištích k dispozici technologie pro vytvoření piezoelektrických 
vrstev daných rozměrů. Z hlediska této práce proto budou v dalších kapitolách 
pro výpočty a navazující simulace využity výsledky simulací piezorezistivních 
meandrů. Výsledky těchto simulací se od reálných hodnot lišily jen minimálně. 
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Obr. 76 Srovnání výsledků měření frekvenční odezvy akustického senzoru v případě mechanického 
buzení na vibračním stolku a akustického buzení v testovací komoře [113] 
4.2.6.4 Řídicí obvod a výstupní bufer 
V návaznosti na předchozí výsledky bylo přistoupeno k rozpracování 
behaviorálního modelu hlavního řídícího obvodu umělé kochley – komparátoru 
pracujícím společně s integračním kondenzátorem (CINT) v monostabilním režimu. 
Pro maximální snížení proudového odběru vlastního řídicího obvodu bylo stanoveno 
kritérium, že všechny aktivní prvky obvodu budou ve stabilním stavu uzavřeny a budou 
tudíž maximálně potlačeny biasové proudy obvodu. Zároveň bylo ze stejného důvodu 
rozhodnuto, že aktivními prvky budou unipolární tranzistory s izolovaným 
hradlem (ISFET). Při návrhu bylo vycházeno ze simulací optimalizovaných parametrů 
obvodu (viz kapitola 4.2.6.2), kdy bylo určeno minimální možné napájecí napětí 
pod 1 V, prahové napětí co nejnižší (z důvodu snížení úrovně nevyužitelného náboje 
na kondenzátoru CINT, a tím i jeho svodových proudů) a hysterezní napětí cca 0,2 V. 
Pokud vyjdeme z dříve vypočtené velikosti náboje jednoho výstupního bipolárního 
pulzu, je možné ze stanovené hystereze určit velikost integračního kondenzátoru 







= 37,5 𝑛𝐹 (23) 
Vzhledem k faktu, že ve stabilním stavu je na vstupu komparátoru podprahové 
napětí, jak bylo popsáno v kapitole 4.2.6.2, byl jako hlavní spínací prvek zvolen 
tranzistor typu NMOS (T1). Z důvodu nízkého napájecího napětí bylo nutné jako jeho 
zátěž použít pasivní odpor, jelikož při malém rozsahu napájecího napětí není možné 
počítat s dostatečnou napěťovou rezervou pro použití prvků aktivní zátěže ani jiného 
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zapojení s aktivním prvkem. Tím došlo k snížení strmosti komparátoru a zvýšeného 
odběru proudu v astabilním stavu (nepřímo úměrně limitován velikostí zatěžovacího 
rezistoru R1), což bylo vzhledem k minimální době setrvání obvodu v tomto stavu 
přijatelným kompromisem. Pro kompenzaci malé strmosti byly do zapojení vloženy dva 
invertující oddělovače (Buf1 a Buf2) skládající se z komplementárních párů NMOS 
a PMOS tranzistorů (viz obr. 77). Vnitřní bufery jsou pro zvýšení rychlosti napájeny 
přímo napájecím napětím, pouze výstupní bufer (Buf) převádějící náboj z integračního 
kondenzátoru (CINT) do implantované elektrody je napájen z integrovaného napětí 
v rámci dodržení navržené Charge Push-Through topologie. 
 
Obr. 77 Simulační model (na úrovni součástek) řídicího obvodu a výstupního buferu [105] 
Hystereze komparátoru je zajištěna diodou (D1) a NMOS tranzistorem (T2). 
Referenční (prahové) napětí komparátoru je dáno součtem prahového napětí tranzistoru 
(T1) a napěťového úbytku na diodě (D1) v propustném směru. Při překlopení 
komparátoru do astabilního stavu je sepnut pomocný tranzistor (T2), který přemostí 
hysterezní diodu (D1) a prahové napětí komparátoru se sníží až na hodnotu 
samostatného prahového napětí tranzistoru (T1). Zároveň změna stavu tranzistoru (T2) 
urychlí překlopení komparátoru do nového stavu, jak je vidět i na obr. 78. Pro dodržení 
optimálního hysterezního napětí 0,2 V byla v zapojení použita Shottkyho dioda.  
Pro snížení prahového napětí a minimální hodnoty napájecího napětí bylo třeba 
vybrat speciální malosignálové MOS tranzistory s minimálním prahovým napětím 
a minimalizovanými parazitními kapacitami. Bylo vybráno několik typů 
malosignálových tranzistorů splňujících základní kladené požadavky, které byly 
charakterizovány, a po experimentálním ověření z nich pro výslednou realizaci vybrány 
komplementární typy MCH3382 (PMOS) [101] a MCH3481 (NMOS) [102] s nejnižším 
naměřeným prahovým napětím. Následně byly od výrobce získány simulační modely 
pro tyto konkrétní tranzistory a byla provedena komplexní simulace modelu 
komparátoru na úrovni součástek (viz obr. 78). Vzhledem k rozsahu běžných hodnot 
odporů implantovaných elektrod 500 Ω až 8 kΩ [103] byl jako odpovídající zatěžovací 
odpor použit rezistor o velikosti 1 kΩ. 
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Obr. 78 Přenosová funkce komparátoru před oddělovacím buferem (nahoře), proudový 
odběr (uprostřed) a maximální výstupní proud (zkratový, dole) v závislosti na vstupním  
napětí komparátoru simulovaném pomocí modelu na úrovni součástek [105] 
Z výsledku simulací byla zjištěna předpokládaná hodnota prahového napětí 
komparátoru 0,55 V s hysterezí 0,19 V (viz tab. 10). Minimální napájecí napětí bylo 
stanoveno na méně než 1 V, jak bylo požadováno, a proudový odběr byl odhadnut 
na desítky nA ve stabilním stavu (všechny tranzistory vypnuty) a méně než 30 µA 
v astabilním stavu. Proud v astabilním stavu je způsobený především proudem přes 
rezistor R1, který nelze více zvýšit z důvodu zachování stability překlápění (strmosti 
tranzistoru). Zvýšená proudová spotřeba 114 µA při překlápění komparátoru 
je způsobena přebíjením parazitních kapacit tranzistorů a částečným otevřením obou 
tranzistorů v buferech (Buf1 a Buf2) během překlápění. 
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Po ověření funkčnosti navrhovaného konceptu komparátoru simulací bylo 
přistoupeno k sestavení obvodu a jeho proměření v reálných podmínkách. Z výsledků 
měření na obr. 79 byla potvrzena funkčnost navrženého schématu a byl zároveň ověřen 
vytvořený simulační model. Dále byly měřením stanoveny přesné parametry 
sestaveného obvodu, jak je uvedeno v tab. 10. Bylo zjištěno, že se od simulovaných 
hodnot mírně liší hysterezní napětí, což bylo dáno nepřesným modelem Shottkyho 
diody (D1). Díky výsledkům simulací bylo možné za pomoci vzorce (23) zpřesnit 
požadovanou hodnotu kapacity integračního kondenzátoru na 39 nF. 
 
Obr. 79 Srovnání simulovaných parametrů komparátoru (viz obr. 78) s hodnotami naměřenými 
na sestaveném reálném obvodu [105] 
Návrh a optimalizace senzorických systémů využívajících malovýkonových  
napájecích generátorů 
 
- 98 - 
Měřením byl také zjištěn podstatně větší maximální výstupní proud (cca 10×). 
To bylo pravděpodobně dáno nepřesnými simulačními modely výrobce tranzistorů 
v oblasti podprahového režimu, kde tranzistory v tomto zapojení pracují. V obou 
případech je ale výstupní proud dostačující pro využití v cílové aplikaci. Maximální 
frekvence výstupního signálu byla stanovena na 10 kHz, což je vzhledem ke tvaru 
generovaných pulzů v cílové aplikaci sice dostačující, avšak bylo by vhodné tuto 
frekvenci zvýšit výběrem vhodnějších tranzistorů s menšími parazitními kapacitami, 
nebo snížením odporu (R1), což ovšem způsobí zvýšení napájecího proudu v astabilním 
stavu. Ideální kompromis ve velikosti odporu (R1) je proto vhodné optimalizovat 
až v konkrétní cílové aplikaci při praktické realizaci systému. 
Tab. 10 Simulované a naměřené elektrické parametry navrženého obvodu komparátoru [105] 
Parametr Simulace Měření 
Minimální napájecí napětí VccMIN [V] < 1 < 0,9 
Prahové napětí (stabilní→astabilní stav) VP [V] 0,54 0,56 
Hysterezní napětí VH [V] 0,12 0,19 
Napájecí proud ve stabilním stavu ICC_VYP [µA] < 0,01 < 0,1 
Napájecí proud v astabilním stavu ICC_ZAP [µA] < 30 < 30 
Maximální napájecí proud při překlápění ICC_MAX [µA] 114 105 
Minimální výstupní proud (@VP-VH) IOUT_MIN [µA] > 40 > 350 
Maximální výstupní proud (@1 V) IOUT_MAX [µA] > 95 > 1000 
Maximální frekvence překlápění fMAX [kHz] 10 10 
 
4.2.6.5 Usměrňující diferenciální transkonduktanční zesilovač 
Pro přizpůsobení výstupního signálu akustických senzorů potřebám 
Charge Push-Through obvodů slouží usměrňující transkonduktanční zesilovač. 
Rozdílové napětí na výstupu senzoru zesiluje a převádí na stejnosměrný proud nabíjející 
integrační kondenzátor. Klíčové parametry tohoto obvodu, především transkonduktanci 
zesilovače, lze určit pomocí odvozených rovnic (24) až (26) na základě parametrů 




= 𝐶𝐼𝑁𝑇 ∙ 𝑈𝐻𝑌𝑆𝑇 ∙ 𝑓 = 39 ∙ 10





7,4 ∙ 10−6 ∙ 3,14
2










= 500 𝑚𝑆 (26) 
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Střední hodnota výstupního proudu transkonduktančního zesilovače byla 
pro hlasitost lidského rozhovoru (80 dB), tzn. požadovanou frekvenci výstupních 
pulzů 1 kHz, výpočtem (24) stanovena na 7,4 µA. Ze špičkové hodnoty tohoto proudu 
dané vztahem (25) a výstupního napětí ze senzoru pro zmíněný akustický tlak byla 
určena požadovaná transkonduktance zesilovače gm = 500 mS při dvoucestném 
usměrnění a gm = 1 S při usměrnění jednocestném. Proudová spotřeba obvodu by navíc 
neměla přesáhnout 5 µA, vzhledem k předpokládanému počtu kanálů a výkonu zdroje. 
Každý z těchto požadavků je splnitelný, ale pokud mají být realizovány najednou, 
narážíme na řadu problémů. Poměrně vysoké transkonduktance lze dosáhnout 
bipolárními stupni s velkým zesílením, které nedosahují požadované nízké spotřeby. 
Aby mohla být použita unipolární technologie s malými vstupními proudy, lze jejich 
transkonduktanci zvýšit použitím vícestupňového zesilovače. Vzhledem 
k diferenciálnímu stejnosměrně posunutému vstupnímu signálu akustických senzorů 
byla pro realizaci zvolena vícestupňová topologie založená na vnitřním zapojení 
konvenčních instrumentálních zesilovačů (INA), s patřičnými modifikacemi pro použití 
v této konkrétní aplikaci (viz obr. 80). 
 
Obr. 80 Topologie hlavní části navrženého diferenciálního transkonduktančního zesilovače 
Hlavní modifikace spočívá ve změně topologie interních operačních zesilovačů. 
Běžná struktura, ve spojení s jejím několikanásobným použitím (INA je složen nejméně 
ze tří zesilovačů), dosahuje nepřijatelně vysoké spotřeby. Minimální spotřeby 
(pod 300 nW), navíc při sníženém napájecím napětí pod 1 V, lze dosáhnout použitím 
moderních topologií obvodů řízených substrátem namísto klasicky hradlem (tzv. „Bulk 
Driven Design“). Tranzistory v této topologii pracují v podprahovém režimu (ve slabé 
inverzi), čímž je dosaženo malých proudů a nízkých napájecích napětí za cenu menší 
šířky pásma a menších výstupních proudů, než mají klasické operační zesilovače. 
Vzhledem k cílové aplikaci, kde se neuvažuje použití výstupních proudů nad 100 µA 
a zpracovávané signály budou o nízkých frekvencích, nehrají tato omezení žádnou roli. 
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Zmíněné zesilovače s tranzistory řízenými substrátem jsou jednou z nejnovějších 
technologií a nejsou tudíž dosud komerčně vyráběny. Navíc jejich kompletní návrh 
by vysoce převyšoval rozsah této práce. Z tohoto důvodu bylo přistoupeno k vylepšení 
již existujících řešení a pro potřeby simulace Charge Push-Through obvodů je v rámci 
práce použit pouze behaviorální model založený na výsledcích charakterizace 
původních publikovaných modelů [104]. 
Vnitřní struktura této nově navržené varianty zesilovače je uvedena na obr. 81. 
Oproti běžné, v literatuře uváděné struktuře [104], má nová varianta proudová zrcadla 
typu NMOS v záporné větvi zesilovače a hlavní výstupní tranzistor (M4) je typu PMOS 
v kladné větvi, aby mohl zesilovač dodat dostatečný kladný proud z výstupního uzlu. 
Při fyzické realizaci je navíc nutné zajistit dostatečnou fázovou bezpečnost obvodu 
vzhledem k reálné zatěžovací kapacitě, které je v poslední fázi návrhu obvodu 
přizpůsobena velikost vnitřní kompenzační (Millerovy) kapacity. 
 
Obr. 81 Vnitřní struktura modifikovaného operačního zesilovače s tranzistory řízenými substrátem 
Poslední část instrumentálního zesilovače je upravena tak, aby celek pracoval jako 
transkonduktanční zesilovač s usměrněným výstupem. Výstup posledního z interních 
zesilovačů je modifikován podle schématu na obr. 82. Rezistor zapojený do výstupu 
zesilovače převádí výstupní napětí na proud a tento proud je pomocí výstupního 
tranzistoru (M9) zrcadlen ze zesilovače do následujících externích obvodových bloků. 
Pro snížení spotřeby je výstupní proudové zrcadlo navrženou v poměru 1:100, 
aby proud převodním rezistorem (RZ) nezpůsoboval v klidovém stavu nadbytečný 
proudový odběr. Protože výstupní tranzistor je pouze v kladné napájecí větvi, nemůže 
docházet k odvodu proudu zpět do zesilovače a výstupní blok funguje zároveň jako 
jednocestný usměrňovač. 
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Obr. 82 Výstupní obvod zesilovače realizující funkci převodníku napětí na proud a usměrňovače 
Model nově navrženého bloku transkonduktančního zesilovače s usměrňovačem 
byl pro ověření funkčnosti simulován a celkový proudový odběr navrženého obvodu 
v klidovém stavu stanoven na hodnotu 1,3 µA (viz obr. 83). Pro simulaci byly použity 
stejné bloky interních zesilovačů, jako bylo popsáno dříve, přičemž zrcadlení proudu 
bylo provedeno dodatečně pomocí behaviorálního modelu, aby byly co nejdokonaleji 
simulovány elektrické parametry interních zesilovačů (zachován jejich původní model). 
 
Obr. 83 Výsledky simulace navrženého OTA zesilovače s usměrňovačem buzeného výstupním 
signálem z akustického senzoru o úrovni odpovídající akustickému tlaku při rozhovoru 
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4.2.7 Ověření komplexního simulačního modelu v prostředí SPICE 
V předcházejících kapitolách byly vytvořeny dílčí obvodové bloky kompletního 
systému a sestaveny jejich simulační modely. Bloky byly navrženy a ověřeny 
samostatně, avšak jejich návrh probíhal v návaznosti na úzké spojení s ostatními bloky 
dle výsledků optimalizované simulace na behaviorální úrovni. Následně bylo 
přistoupeno k propojení všech blokových modelů na součástkové úrovni a výsledný 
model byl testován. Kompletní struktura simulačního modelu v prostředí SPICE 
je uvedena v příloze 3 a 4 tohoto dokumentu. Pro různé nároky dílčích částí obvodu 
na celkovou délku simulace bylo konečné ověření rozděleno do dvou dílčích simulací. 
První simulace proběhla v části napájecích obvodů, a sice pro rozběh obvodu 
z nulového počátečního napětí. Během přípravy simulace bylo nutné vyřešit problém 
s nastavením vhodné délky časového kroku simulace. Samotné nabíjení akumulačního 
prvku (superkondenzátoru) o velké kapacitě by trvalo značnou dobu (desítky minut), 
avšak díky použití spínaných prvků v řídících částech obvodů pro power-management 
nebylo možné prodloužit minimální výpočetní krok simulace. Pro zajištění 
odpovídajících výsledků musel zůstat minimální simulační krok maximálně v řádu µs. 
Proto bylo přistoupeno ke kompromisu, kdy byla uměle snížena kapacita 
superkondenzátoru (v rámci simulačního modelu), aby k jeho nabití došlo v kratším 
čase. Při zachování délky simulačního kroku se tak snížil celkový počet kroků 
na simulovatelnou hodnotu. Z hlediska doby nabíjení superkondenzátoru (byla stále 
o několik řádů delší než perioda dobíjecích pulzů) toto zjednodušení nemělo 
na vypovídací hodnotu výsledků simulace vliv.  
 
Obr. 84 Výsledky simulace napájecí části kompletního modelu systému pro případ  
rozběhu systému z nulového napětí 
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Z výsledků simulace (viz obr. 84) je patrný pokles výstupního napětí 
na maximálně 2,2 V (při použití reálného termoelektrického generátoru s omezeným 
rozdílem teplot dodaným lidským organismem) oproti ideálním podmínkám (se zdrojem 
o dostatečném výkonu lze dosáhnout napětí 5 V). Vzhledem k parametrům ostatních 
navržených obvodových bloků s minimálním napájecím napětím pod 1 V však 
lze konstatovat, že byla ověřena funkčnost navrženého systému získávajícího energii 
pomocí EH v dané aplikaci a zároveň byla potvzena správnost a provázanost 
jednotlivých dílčích bloků zdrojové části simulačního modelu. 
Druhá část simulace se věnovala ověření funkce spotřebiče, tj. kochleárního 
implantátu. Pro tuto simulaci byl použit model superkondenzátoru s reálnou 
(nesníženou) kapacitou a počáteční podmínky simulace byly nastaveny tak, 
aby se kondenzátor nacházel v ustáleném, nabitém stavu. Simulována byla celková 
závislost frekvence generovaných pulzů na výstupu implantátu v závislosti na velikosti 
akustického tlaku, jak ukazuje obr. 85. 
 
Obr. 85 Simulovaná závislost frekvence kochleárním implantátem generovaných bipolárních pulzů 
v závislosti na velikosti přivedeného akustického tlaku [113] 
Z výsledků simulace je patrná lineární závislost frekvence výstupních pulzů 
na tlaku, jak bylo požadováno. Stejně tak hodnota frekvence odpovídá příslušným 
požadavkům kladeným na kochleární implantát definovaným v úvodních kapitolách. 
Odchylka jednotlivých bodů od lineární závislosti je dána nerovnoměrným rozložením 
časů překlopení řídícího komparátoru (okamžiku dosažení referenčního napětí 
komparátoru), vzhledem k fázi vstupního akustického signálu. Ze získaných výsledků 
lze potvrdit funkčnost uvažovaného řešení vyvinutého v rámci práce a simulačního 
modelu na úrovni součástek jako celku. 
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Celková spotřeba systému (bez užitečného výstupního proudu) byla simulací 
stanovena na 2,5 µW/kanál, což vzhledem k průměrnému výkonu použitých 
EH generátorů 20 µW (při běžném pohybu)  zpracovaném obvody pro řízení spotřeby 
umožňuje pokrytí příkonu 8 samostatných kanálů. Vzhledem k obdobnému rozsahu 
počtu kanálů základních variant současných implantátů je dodávaný výkon dostačující 
a obvodové řešení předkládané v rámci této práce je za definovaných podmínek 
použitelné. Celková spotřeba se může lišit v závislosti na okolních podmínkách, 
především velikosti a četnosti akustických podnětů, stejně tak množství generované 
energie je závislé na specifické aktivitě daného člověka. V případě použití 
piezoelektrických elementů ve snímacích prvcích lze spotřebu snížit 
na cca 1,5 µW/kanál, což bude dostatečná pro pokrytí spotřeby většiny akustických 
podnětů. 
S přihlédnutím ke všem specifikacím a podmínkám uvažovaným během 
předchozích simulací a k získaným výsledkům lze označit koncept řešení za funkční 
a po dořešení dílčích problémů spojených s výrobou dosud jen experimentálně 
simulovaných prvků (použité substrátem řízené zesilovače ve vnitřních stupních 
transkonduktančního zesilovače), bude koncept i realizovatelný v praxi. 
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5 Závěr 
V disertační práci byla rozpracována problematika autonomních senzorických 
systémů pro biomedicínské účely se zaměřením na optimalizaci napájení a případnou 
aplikaci alternativních malovýkonových zdrojů. Práce byla řešena v úzké návaznosti 
na evropský projekt MAS, cílený na vývoj biomedicínské platformy pro detekci 
dehydratace organismu a aktivity sportovců, a na projekt základního výzkumu umělé 
kochley, zaměřený na vývoj nových principů pro vytvoření soběstačného kochleárního 
implantátu za využití nejmodernějších MEMS a „Energy Harvesting“ technologií. 
Vzhledem k jejich rozsáhlosti byly zmíněné projekty řešeny ve spolupráci s mnoha 
tuzemskými i zahraničními partnery, se kterými probíhala částečná spolupráce 
i na některých dílčích úkolech souvisejících s předkládanou prací. 
Na základě provedené úvodní rešerše, která přispěla k důkladnému seznámení se 
se současným stavem problematiky v oblasti obecných nízkopříkonových senzorických 
systémů, včetně optimalizace jejich napájení nejen s aplikací malovýkonových 
generátorů, byla vybrána nejvhodnější oblast senzorických systémů a ideální typy 
alternativních zdrojů pro jejich napájení. Rešerše byla provedena v širším kontextu, 
což bylo pro pochopení všech souvislostí tak komplexního problému, jakým je vývoj 
senzorických systémů s extrémně nízkým příkonem a aplikací „energy harvesting“ 
technologií, nezbytností. Za pomoci všech informací byly sestaveny dílčí cíle 
pro následnou realizaci v rámci experimentální části práce. 
První část práce byla zaměřena na výzkum a optimalizaci robustního systému 
pro personální medicínu. Systém, skládající se z několika různých senzorických modulů 
komunikující ve společné bezdrátové síti, byl úspěšně navržen, otestován a popsán. Poté 
proběhla charakterizace a následná optimalizace spotřeby jednotlivých modulů. 
V průběhu řešení bylo optimalizací dosaženo dostatečného snížení spotřeby modulů 
pod 650 µW, což bylo dostačující pro zajištění činnosti systému po dobu delší 
než 0,5 roku (bez zásahu obsluhy). Výsledné řešení přispělo k úspěšnému završení 
evropského projektu MAS, na který byl tento výzkum a vývoj úzce navázán. V rámci 
projektu probíhala spolupráce s mnoha projektovými partnery, avšak kromě vývoje 
nového typu vlhkostního senzoru, který souvisel s prací jen velmi okrajově, nebyly 
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žádné dílčí cíle popsané v práci řešeny jinými spolupracovníky nebo pracovišti. 
Zcela nezávisle byl vytvořen modul koordinátoru osobní bezdrátové sítě a senzorové 
moduly pro měření teploty, množství odpařeného potu, množství draslíku v moči 
a osobní váhy. Kompletní systém byl vytvořen a prakticky otestován v laboratorních 
a částečně v reálných podmínkách. Všechny dílčí cíle kladené na výzkum a vývoj 
tohoto systému byly splněny. 
Bezprostředně po vytvoření robustního systému a optimalizaci jeho spotřeby 
probíhal výzkum nových principů pro vytvoření plně implantovatelného kochleárního 
implantátu. Tato část práce byla zpracována na teoretické úrovni pomocí simulací, 
jak bylo požadováno v souvisejících cílech práce. Navržený implantát byl simulován, 
avšak nebyl v plné míře otestován v praxi, což ani nebylo součástí cílů. To bylo 
způsobeno především implementací nejnovějších obvodových prvků, které se vyskytují 
pouze v nejnovějších odborných publikacích, ale dosud fyzicky neexistují. Nad rámec 
zadaných cílů byly prakticky vyrobeny a otestovány některé z dílčích bloků 
kochleárního implantátu v reálných podmínkách (nízkopříkonový komparátor 
a akustické MEMS senzory).  
Na základě výsledků simulace vytvořené blokové struktury kochleárního 
implantátu byly navrženy a ověřeny jednotlivé dílčí bloky systému včetně bloků 
alternativních technik napájení na součástkové úrovni. V rámci optimalizace spotřeby 
systému pro vytvoření energeticky soběstačného implantátu byly popsány inovativní 
techniky pro optimalizaci spotřebiče nově navržené v průběhu řešení této části práce, 
což bylo jejím hlavním přínosem. Jednalo se zejména o Charge Push-Through techniku, 
techniku adaptivních obvodů a o nová obvodová řešení dílčích subbloků implantátu. 
Tato dílčí část práce byla řešena v návaznosti na projekt základního výzkumu možností 
realizace umělé kochley zpracovávaný ve spolupráci s ústavem mikroelektroniky 
FEKT VUT (vývoj a charakterizace banky akustických MEMS senzorů) a s ústavem 
mechaniky těles, mechatroniky a biomechaniky FSI VUT (mechanický návrh 
elektromagnetického generátoru a měření reálných zrychlení v oblasti hlavy). 
Charakterizace vytvořených MEMS snímačů a jejich analýza a elektrický návrh 
generátoru byl realizován samostatně, stejně jako ostatní body, mezi které patřil návrh, 
simulace a charakterizace všech obvodových bloků, uvedených v rámci experimentální 
části disertační práce. 
Posledním cílem práce bylo vytvoření dosud neexistujícího komplexního 
simulačního modelu senzorického systému napájeného „energy harvesting“ 
technologiemi, tzn. modelu obsahujícího malovýkonový generátor včetně řízení 
napájení a potřebiče v jediném simulačním prostředí. Model byl řešen v prostředí 
SPICE v rámci návrhu plně implantovatelného kochleárního implantátu. Modely 
některých obvodových bloků („energy harvesting“ generátory, EDLC 
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superkondenzátory a řídicí obvody kochleárního implantátu) byly navrženy zcela 
samostatně. Pro některé obvody, které jsou již na trhu dostupné a nebyl třeba jejich další 
výzkum, byl vytvořen pouze simulační model kompatibilní s reálnými předlohami 
dotvářející komplexní model systému definovaný v cílech práce. Výsledky simulace 
modelu potvrdily funkčnost navrženého konceptu kochleárního implantátu i správnost 
modelu samotného. Optimalizací provedenou na vytvořeném simulačním modelu 
se podařilo dosáhnout snížení spotřeby pod 2,5 µW na kanál a získání výkonu 
malovýkonového zdroje o hodnotě až 52 µW. Tím byly položeny základy pro realizaci 
soběstačného kochleárního implantátu s minimálně 8 (až 16) kanály. 
Všechny výstupy práce i nově navrhované techniky byly prezentovány 
na několika českých i zahraničních konferencích, časopisech a v rámci dalších 
publikačních aktivit uvedených na konci práce. V průběhu řešení disertační práce byly 
publikovány 2 impaktované články s hlavním autorstvím [105] (IF: 0,875) 
a [106] (IF: 1,926) a 2 impaktované články se spoluautorstvím [111] (IF: 2,245) 
a [117] (IF: 1,5, mimo hlavní téma práce). 
Řešení disertační práce navíc položilo základy budoucího výzkumu dalších 
perspektivních možností a aplikací, které již vzhledem k zaměření dílčích cílů nebyly 
v práci hlouběji rozpracovány, ale v budoucnosti si zaslouží více pozornosti. Jedná se 
především o topologii adaptivních obvodů řízení spotřeby a další rozvoj prezentované 
Charge Push-Through techniky. Výzkum některých navazujících oblastí nad rámec 
práce již byl započat. Konkrétně byl zahájen vývoj nové struktury akustických MEMS 
snímačů s implementovanými piezoelektrickými materiály. Jejich použitím bude možné 
dále výrazně snížit proudové nároky předkládaného kochleárního implantátu (o 40 % 
a více) a tím navýšit možný počet kanálů implantátu, které lze použitými 
malovýkonovými generátory napájet. 
Z hlediska perspektivních nízkopříkonových senzorických systémů a jejich 
alternativního napájení nabízí práce několik inovativních přístupů a řešení. Celkově 
byly v práci zpracovány a splněny všechny požadované cíle, jak bylo detailněji uvedeno 
výše. Některé z teoretických výsledků mohou najít brzké uplatnění v praxi, 
což ale nebylo součástí cílů ani samotného řešení této práce.  
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Seznam použitých zkratek 
Zkratka Význam 
ASCII Kódování znaků ve výpočetní technice  
(„American Standard Code for Information Interchange) 
ASIC Zákaznický obvod („Application Specific Integrated Circuit“) 
CID Adresa sekundárního příkazu („Command Identification“) 
CVD Chemická depozice z plynné fáze („Chemical Vapor Deposition“) 
DID Síťová adresa / ID zařízení („Device Identification“) 
DSP Digitální zpracování signálu („Digital Signal Processing“) 
DSSH Dvojitě synchronizovaný spínaný měnič pro energy harvesting 
(„Double Synchronized Switch Harvester“) 
EH Technika sběru energie („Energy Harvesting“) 
EDLC Kondenzátor s elektrickou dvojvrstvou  
(„Electric Dual Layer Capacitor“) 
FEKT Fakulta Elektrotechniky a Komunikačních Technologií 
FFT Rychlá Fourierova transformace („Fast Fourier Transform“) 
GPIB Univerzální rozhraní pro komunikaci s přístroji  
(„General Purpose Interface Bus“) 
IF Impakt faktor („Impact Factor“) 
INA Přístrojový zesilovač (Instrumentation Amplifier) 
ISFET Iontově selektivní tranzistor řízený polem  
(„Ion-Selective Field Effect Transistor“) 
LDO Lineární regulátor s nízkým úbytkem („Low Dropout Regulator“) 
LPCVD Chemická depozice z plynné fáze za nízkého tlaku  
(„Low Pressure Chemical Vapor Deposition“) 
MAC Fyzická síťová adresa zařízení 
MEMS Mikro-elektromechanický systém  
(„Micro-Electro-Mechanical System“) 
NFC Komunikace v blízkém poli  
(„Near Field Communication / Coupling“) 
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NMOS Unipolární tranzistor s kanálem vodivosti typu N  
(„N Channel Metal-Oxide-Semiconductor Field Effect Transistor“) 
OTA Operační transkonduktanční zesilovač  
(„Operational Transconductance Amplifier“) 
PC Osobní počítač („Personal Computer“) 
PECVD Plazmou asistovaná chemická depozice z plynné fáze 
(„Plasma Enhanced Chemical Vapor Deposition“) 
PIN Dioda s vrstvou vlastního polovodiče („P–Intrinsic–N type diode“) 
PMOS Unipolární tranzistor s kanálem vodivosti typu P  
(„P Channel Metal-Oxide-Semiconductor Field Effect Transistor“) 
RFID Identifikace na rádiové frekvenci („Radio Frequency Identification“) 
SECE Obvod pro synchronní extrakci náboje z piezogenerátoru 
(„Synchronous Electric Charge Extraction“) 
SSHI Synchronního spínaný měnič s cívkou pro energy harvesting 
(„Synchronized Switch Harvesting on Inductor“) 
TEG Termoelektrický generátor („Thermoelectric generator“) 
UART Asynchronní komunikační rozhraní  
(„Universal Assynchronous Receiver Transmitter“) 
UID Kód / ID uživatele („User Identification“) 
ULP Extrémně nízký příkon („Ultra Low Power“) 
VUT Vysoké Učení Technické v Brně 
WBAN Bezdrátová síť senzorů na těle („Wireless Body Area Network“) 
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Seznam použitých symbolů 
Symbol Význam Jednotka 
Av Vertikální zrychlení m·s-2 
B Elektromagnetická indukce T 
be Koeficient elektrického tlumení kmitání s
-1
 
bm Koeficient mechanického tlumení kmitání s
-1
 
C, CE Elektrická kapacita F 
CT Tepelná kapacita J·K
-1
 
CV Objemová tepelná kapacita J·m
-3·K-1 
d Vzdálenost m-1 
E Energie J
 
f Frekvence Hz 
gm Transkonduktance S
 
h Planckova konstanta J·s 
 Účinnost - 
I Elektrický proud A 
Ia Intenzita akustického tlaku dB 
k Tuhost závěsu / pružiny N·m-1 
 Thomsonův koeficient V·K-1 
l Délka m 
La Indukčnost H 
 Tepelná vodivost W·m-1·K-1 
m Hmotnost kg 
n Počet - 
P Výkon W 
 Ludolfovo číslo - 
 Peltierův koeficient J·A-1 
Q Jakost rezonančního obvodu - 
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QE Elektrický náboj C 
QT Teplo J 
Q+ Náboj kladné půlvlny generovaných pulzů C 
Q- Náboj záporné půlvlny generovaných pulzů C 
R, RE Elektrický odpor Ω 
RH Relativní vlhkost % 






S Seebeckův koeficient V·K-1 
t Čas s 
T Teplota K 
 Časová konstanta s 
U Elektrické napětí V 
UHYST Hysterezní napětí komparátoru V 
v Rychlost m·s-1 
WG Šířka zakázaného pásu J 
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Příkaz Parametry Popis 
%R - Reset továrního nastavení 
%N - Otevření registračního okna na 1 
minutu 
%C CílovéDID (1B), ID Příkazu - CID (1B), Data (?B) Příkazy závislé na cílovém zařízení 
%T - zaslání tabulky registrovaných zařízení 
%K DID (1B) Zrušení registrace zařízení 
%E - Smazání uložených záznamů 
%A - Odeslání uložených záznamů 
%S Rok (2B), Měsíc (1B), Den (1B), Hodina (1B), 
Minuta (1B), Sekunda (1B) 
Nastavení data a času 
%L - Načtení data a času 
%U -/UID (8B) Nastavení / zjištění ID uživatele - UID 
%D Zdrojové DID (1B), Popis dat (1B), Data (?B) Obecný návratový datový paket 




CID Parametry Popis 
0 - Požadavek ohlášení (Ping) 
1 ZdrojovýDID (1B) Odpověď ohlášení (Ping) 
2 - Požadavek na spuštění  měření a odeslání dat 
3 Measured data (?B) Paket s naměřenými data (formát závislý na typu měřené veličiny) 
4 - Požadavek na spuštění  měření a odeslání surových dat z převodníku 
5 RAW data (?B) Paket s naměřenými surovými daty (formát závislý na typu veličiny) 
11 - Požadavek na odeslání naposledy naměřených dat 
6 Kalib. data (?B) Nastavení kalibračních dat (závislé na zařízení) 
7 - Požadavek na aktuální kalibrační data 
8 Kalib. data (?B) Odpověď s aktuálními kalibračními daty (závislé na zařízení) 
9 - Potvrzovací odpověď 
10 - Zamítací odpověď 
12 DID (1B) Požadavek odstranění definovaného zařízení ze sítě (odregistrace) 
82 REZERVOVÁNO pro kompatibilitu komunikace s počítačem 
Příloha 2 Seznam sekundárních příkazů zasíláných v rámci primárního příkazu %C (viz příloha 1) 
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Příloha 3 Simulační model napájecí části kochleárního implantátu  
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Příloha 4 Simulační model spotřebičové části kochleárního implantátu 
